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El presente prototipo consiste en el diseño y desarrollo de un dispositivo electrónico portátil 
no invasivo para prevenir los casos de muerte súbita en neonatos y lactantes, tomando en 
cuenta aquellos factores que pueden ocasionar la muerte súbita del lactante, tales como el 
apnea de sueño, posición al dormir del lactante, sobrecalentamiento, entre otros.  
Como componentes para el sistema, se emplearon un sensor de fuerza resistiva, 
electrodos superficiales, un termistor para la temperatura, un acelerómetro digital, un 
sensor ambiental y micromotores. A partir de los componentes utilizados se obtienen la 
frecuencia respiratoria, la frecuencia cardiaca, el posicionamiento del lactante, la 
temperatura del lactante, la humedad relativa y temperatura ambientales, junto a una etapa 
de realimentación que permitirá despertar al lactante cuando capte una disminución de la 
frecuencia respiratoria (menor a 20 respiraciones por minuto), a través de los 
micromotores. Posteriormente, los sensores son incorporados a una chaqueta para 
lactantes, donde las señales obtenidas son procesadas a través de un microcontrolador y 
enviadas mediante el módulo Bluetooth (BT) correspondiente a una PC, en el cual, se 
observarán las señales y valores numéricos por medio de una interfaz gráfica de usuario 
(GUI) desarrollada mediante el uso de software orientado a objetos y técnicas de 
programación.  
El prototipo fue probado en tres lactantes, con edades de 3 meses, 12 meses y 18 meses 
de edad. En ese sentido, se utilizó la chaqueta en cada lactante para captar las mediciones 
de los sensores utilizados durante el estado de sueño profundo en cada uno de ellos, donde 
el prototipo tuvo la capacidad de detectar los eventos adversos a la salud del paciente, 
accionando los micromotores a fin de que el propio lactante pueda adoptar una posición 






The present prototype consists of the design and development of a non-invasive portable 
electronic device to prevent cases of sudden death in neonates and infants, taking into 
account those factors that can cause sudden infant death, such as sleep apnea, position 
infant sleep, overheating, among others. 
As components for the system, a resistive force sensor, surface electrodes, an integrated 
temperature circuit, a digital accelerometer, an environmental sensor and micromotors were 
used. From the components used we obtain the respiratory rate, heart rate, infant 
positioning, infant temperature, and relative humidity and ambient temperature and the 
feedback stage that will allow the infant to wake up when it captures a decrease in 
respiratory rate (less than 20 breaths per minute), through the micromotors. Subsequently 
the sensors are incorporated into a jacket for infants, then the signals are processed through 
the microcontroller and sent via the Bluetooth module (BT) to a PC which, we will observe 
the signals and numerical values through a graphical user interface (GUI) developed by 
object-oriented software and programming techniques. 
The prototype was tested in three infants with the following ages 3 months, 12 months and 
18 months of age. In this sense, the jacket was used in each infant to capture the 
measurements of the sensors used during the deep sleep state in each one of them, where 
the prototype had the ability to detect adverse events in the patient's health, activating the 
micromotors so that the infant can adopt a correct position when sleeping and thus keep 
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El síndrome de muerte súbita de lactante (SMSL) consiste en el fallecimiento inexplicable 
de un menor, generalmente de un año de edad, asociado a factores de riesgo, 
características fisiopatológicas y aspectos epidemiológicos, el cual afecta tanto a los 
lactantes como también a los neonatos [Camarasa Piquer, 2003]. 
El síndrome de muerte súbita del lactante (SMSL) es la tercera causa de mortalidad infantil 
posneonatal en los países industrializados, luego de las malformaciones y las causas 
asociadas a prematurez. Estas tres causas son responsables del 45,5% de las muertes 
infantiles [Heron et al., 2009]. 
En la actualidad, el empleo de tecnologías aplicadas es importante en la salud para la 
prevención, diagnóstico y monitoreo de enfermedades, permitiendo además la reducción 
de costos, donde la Ingeniería Biomédica interviene profundamente en el mejoramiento de 
los servicios de salud y principalmente en el cuidado de la salud humana.  
En consecuencia, se desarrolla el prototipo para personas de bajos recursos donde puedan 
monitorizar en forma continua el estado de salud de lactante, durante el estado de sueño 
profundo del propio lactante. Por otro lado, sirve de motivación el desarrollo de este trabajo 
dentro del área de Ingeniería Biomédica debido a que no es conocido dentro del medio 
local.  
En otros países, el empleo de tecnologías aplicadas para los lactantes han venido 
desarrollándose, desde algunos monitores capaces de captar la respiración del infante en 
los años 70, hasta sofisticados sistemas no invasivos que utilizan software de alta 
complejidad de programación y envíos de alertas por medio de aplicativos instalados en la 
PC o celular. En Latinoamérica, durante la última década se ha aumentado el uso de 
monitoreo continuo en el propio domicilio del paciente, para verificar el estado de salud de 
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lactante. Sin embargo, actualmente en el Perú aun no existen equipos médicos que 
permitan verificar el síndrome de muerte súbita del lactante (SMSL) [Vargas Herrera, 2007]. 
Por otro lado, de acuerdo a investigaciones recientes, en la sierra y en la selva del Perú se 
tienen tasas de mortalidad por encima de 25 defunciones por cada mil nacidos vivos, 
mientras que en la costa se tiene una tasa de mortalidad de 10,5 defunciones por cada mil 
nacidos vivos, por lo cual se justifica el desarrollo del prototipo. Asimismo, para disminuir 
la mortalidad infantil es necesario integrar el monitoreo continuo en tiempo real de signos 
vitales del lactante tales como la frecuencia respiratoria, frecuencia cardiaca, posición del 
infante, temperatura del infante, la humedad relativa ambiental y la temperatura ambiental 
a través de una interfase grafica de usuario (GUI) instalada en una PC, la cual registra la 















SITUACION DEL PROBLEMA 
1.1. ANTECEDENTES  
1.1.1. ANTECEDENTES EN EL CONTEXTO MUNDIAL 
A tan solo unos años de presentar la primera conferencia (1963) y la segunda conferencia 
(1969) mundiales de Síndrome de Muerte Súbita de Lactante (SMSL), en 1973 Wareen 
Guntheroth comenzó a prescribir monitores de respiración que podían usarse en el hogar 
para neonatos y evitar los casos de SMSL. Asimismo, a partir del año 1980, ya se revelaba 
un progresivo aumento de la tasa de mortalidad por causa del SMSL en la mayoría de 
países de la Unión Europea, con una incidencia entre 1,5 a 2 por 1000 nacidos vivos, que 
la convertía en la primera causa de muerte del periodo postnatal en aquellos países 
[Camarasa Piquer, 2003]. Por el contrario, en otros países como Estados Unidos, Nueva 
Zelanda y Australia el Síndrome de muerte súbita del lactante desde la década del 90 fue 
reconocido como explicación para la muerte en el menor de un año, con cifras que 
oscilaban en Estados Unidos entre 1,2 y 3 por 1000 nacidos vivos, llegando en los dos 
últimos casos hasta a 7 por 100 nacidos vivos. En la última década en esos países se ha 
producido una ostensible reducción en el SMSL, aunque exhiben aún cifras importantes, 
entre 0,56 y 1,1 por 1000 nacidos vivos [Remigo et. al., 2013]. Asimismo, en el año 2011, 
la Asociación Médica de Nueva Zelanda, presentó un artículo acerca de la reducción de 
SMSL en dicho país durante los últimos 20 años, logrando alcanzar una incidencia de 1,1 
por 1000 nacidos vivos [Baker, 2011].  
A partir del presente siglo, recién se tuvieron los primeros aportes tecnológicos para 
contrarestar el aumento de casos de SMSL, a nivel de Europa, Asia y Estados Unidos. En 
ese sentido, en el año 2005, la Universidad Católica de Lovaina de Bélgica, desarrolló un 
sistema de monitoreo inalámbrico para medir el ECG (Electrocardiograma) de los 
neonatos. Un año después, el Instituto de Ingeniería Textil y de Procesos de Alemania, 
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desarrolló un chaleco sensorial para neonatos, mientras que, al año siguiente, la 
Universidad de Texas en Arlington, presentó un monitoreo infantil sistema que utiliza 
sensores de CO2. Posteriormente, en el año 2008, la Universidad de Tecnología del Sur 
de China, realizó una investigación en desarrollo sobre atención médica inalámbrica de 
neonatos [Zhang et al, 2008].  
 
Figura 1.1. Prototipo de traje de bebé para la medición de ECG (izquierda) y el interior de 
la misma mostrando los textrodos (derecha)                                                                               
Fuente: (Zhang et al, 2008). 
 
1.1.2. ANTECEDENTES EN EL CONTEXTO LATINOAMERICANO 
 
En los países latinoamericanos, a partir del año 1990 hasta el año 2013, la incidencia de 
SMSL oscilaba entre 0,2 y 8 por cada 1000 nacidos vivos, variaciones que se interpretan 
muy en relación con las características demográficas, el clima, el nivel socioeconómico de 
la población evaluada, la capacidad que poseen para realizar los estudios diagnósticos 
necesarios y la obtención de información estadística con mayor o menor fidelidad. En ese 
sentido, en Colombia, el Dr. Juan Alfaro presentó un primer estudio acerca del SMSL a 
nivel latinoamericano, en el año 1994, donde se describen las asociaciones casuales entre 
las que sobresalen la posición al dormir, el tabaquismo materno y la incompetencia de la 
madurez neurológica. [Remigo et. al., 2013]. Asimismo, en el año 2008, se realizó un 
estudio prospectivo en el Hospital Zonal de Bariloche de Argentina, donde el SMSL 
ocupaba el cuarto lugar entre las causas de muerte en niños menores de un año (3,4% de 
las muertes infantiles), luego de las malformaciones congénitas, las infecciones 
respiratorias y las causas externas. [Gil et al., 2008]. Por otro lado, en al año 2010, la 
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Universidad Positivo en Brasil desarrolló un dispositivo que monitoriza la respiración del 
neonato para evitar los casos de Apnea, el cual es una de las consecuencias del SMSL 
[Fagundes & Tucunduva, 2010]. Por último, en el año 2013, la Revista Médica de Chile, 
también mostró un artículo sobre la incidencia de la SMSL en el país sureño, donde se 
registró una incidencia de 0,45 por cada 1000 nacidos vivos, lograndose una reducción de 
la tasa de mortalidad a causa del SMSL en un 23%, entre los años 1997 y 2009 [Brockmann 
et al., 2013]. 
 
1.1.3. ANTECEDENTES EN EL CONTEXTO NACIONAL 
A nivel nacional, se debe destacar que en el año 2006, la Revista Peruana de Medicina 
Experimental y Salud Publica presentó por primera vez un artículo acerca de la 
administración de vacunas para casos de SMSL en el Perú, donde se notificó en diferentes 
departamentos del Perú, durante el segundo semestre del 2001, nueve casos de muerte 
súbita del lactante, poco tiempo después de recibir las vacunas DPT. Al año siguiente, el 
Dr. Javier Vargas (UNMSM) presentó una tesis acerca de la vacunación DPT y la 
Neumonitis Intersticial, que corresponde a uno de factores principales de riesgo vinculados 
al SMSL [Vargas Herrera, 2007]. Por otro lado, en el año 2013, el Hospital de Apoyo de 
Iquitos, presentó un estudio acerca de la mortalidad neonatal temprana asociada a algunos 
factores sociodemográficos, epidemiológico perinatales y clínico neonatales, ocurridas en 
dicho Hospital. Al año posterior, investigadores de la Universidad Ricardo Palma, 
determinaron los factores de la mortalidad neonatal en el Hospital Sergio Bernales, tales 
como el control prenatal insuficiente, puntuación apgar bajo, parto pretérmino, bajo peso al 
nacer, entre otros, habiénsose reportado una tasa de 7.9 de muertes por 1000 nacidos 
vivos en el mencionado Hospital [Dulia, 2016].  
1.1.4. BENCHMARKING 
Las investigaciones respecto a la muerte subita de neonatos y lactantes, se vienen 
realizando en distintos paises, por ello en la presente investigacion se hizo una revision de 
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las metodologias y tecniologías desarrolladas en los paises de Holanda, Portugal, España, 
USA, Costa Rica, Brasil y Perú, asi como tambien el respectivo benchmarking de las 
mismas, con el cual se pretende desarrollar una metodología propia, la cual se detalla en 
el tabla del Benchmarking, asi como en el diagrama de bloques. 
1.1.5. BENCHMARKING EN EL CONTEXTO MUNDIAL 
Wei Chen et al. de la Universidad de Tecnología de Eindhoven de Holanda, presentaron 
un trabajo de diseño de una chaqueta inteligente integrado con sensores textiles para el 
monitoreo neonatal de forma continuo discreto y portatil, mediante la integración de textiles 
conductivos permite el control de ECG dentro de una incubadora o fuera de esta y presenta 
una plataforma para la comunicación inalambrica. La chaqueta contiene seis parches 
conductivos que detectan señales de biopotenciales en diferentes posiciones para realizar 
mediciones de diversidad, ademas cuando un sensor se suelta de la piel, otro sensor puede 
proporcionar una mejor señal [Chen et al, 2010]. Angelo M. Fonseca et al. del Instituto de 
Telecomunicaciones de la Universidad Beira Interior de Portugal en conjunto con 
investigadores de la Universidad Politécnica de Valencia de España y la Universidad ITMO 
de San Petersburgo de Rusia, diseñaron un sistema para medir la frecuencia cardiaca, 
respiracion, temperatura y posicion del infante, estos parametros se registran mediante 
sensores utilizados en la cuna y en el cuerpo del neonato y estan conectados a un telefono 
inteligente o tablet a travez de Bluetooth y Wi-Fi, detectando y permitiendo el monitoreo en 
tiempo real [Fonseca et al., 2014]. 
Marta Valero et al. del Instituto de Biomecánica de Valencia de España, han desarrollado 
un novedoso sistema inteligente no invasivo, este sistema esta integrado en el colchón del 
neonato y por medio de matrices de biosensores de textiles mide los parámetros biológicos 
relevantes: pH para los espisodios de reflujo gastroesofagico, la temperatura para la 
hipetermia, movimiento para detectar la respiración, microvibradores incorporados en el 
colchón y para el algoritmo de prevención se han establecido tres escenarios de prevencion 
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que genera una alarma y avisan a los padres o cuidadores del escenario ocurrido [Valero 
et al., 2016]. Baker C. et al. de la Universidad de California de USA, desarrollaron un 
prototipo SleepSafe que utiliza un acelerómetro triaxial conectado a la ropa de un lactante 
para monitorizar el estado de reposo y una estación base inalámbrica para recibir y 
procesar los datos del sensor, las tres posiciones diferentes (espalda, laterales y estómago) 
se miden como la dirección opuesta, perpendicular y alineada en la misma dirección a la 
de la gravedad [Baker et al, 2007].  
1.1.6. BENCHMARKING EN EL CONTEXTO LATINOAMERICANO 
López et al. de la Universidad de Costa Rica, presentaron un prototipo para detectar el 
movimiento, posición y temperatura para prevenir el SMSL; además se complementa con 
una aplicación web móvil que muestra la información reunida, se utilizaron un sensor de 
temperatura y tres ejes de acelerómetro, ademas se puede detectar la posicion del neonato 
y detectar la temperatura de ambiente y disparar alarmas si se infringen los umbrales 
mediante la aplicación [López et al., 2014]. Tedesco et al. de la Universidad Federal de 
Tecnología de Paraná de Brasil, diseñaron un sistema a un costo flexible y de bajo costo 
que consiste en un sensor de temperatura, un sensor de movimiento y un corazón sensor 
de velocidad conectado al microcontrolador que envía estos datos a través de la red Wi-Fi, 
a un servidor. Los datos son servidos por una aplicación, desarrollada para plataforma 
Android que se puede ejecutar en telefonos inteligentes y tablets, la cual presenta una 
interfaz entre el usuario y el sistema para la prevencion de muerte subita.  [Tedesco et al, 
2017].  
1.1.7. BENCHMARKING EN EL CONTEXTO NACIONAL 
La empresa Baby Infanti Perú actualmente comercializa un monitor con audio y video que 
permite detectar la transmisión digital para una vigilancia segura y calidad de sonido con 
tecnología 2.4 GHz con una batería recargable, además detecta la temperatura corporal, 
uno de los parámetros que permite evitar la SMSL [Baby Infanti, 2014]. Ricardo Yauri de 
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INICTEL-UNI, presentó un articulo para el diseño y desarrollo de un sistema de monitoreo 
remoto, basado en internet de las cosas (IOT) para la adquisición, procesamiento, envío y 
visualización de datos de señales electrocardiograficas. El sistema implementa un modulo 
de sensor embido con comunicación inalambrica mediante la tecnología Wi-Fi o GPRS, el 
control de la adquisición, procesamiento y envío de lecturas se realiza con un 
microcontralador PIC2 de bajo consumo, luego los datos se envian a un servidor web en 
internet y se desarrolló una aplicación web que crea conexiones basadas en Websokets 
para recibir la informacion del nódulo sensor embebido [Yauri Rodriguez, 2016].  
Tabla 1.1. Tabla de benchmarking. 








Sistema no invasivo         X 
Frecuencia 
cardíaca 
Inalámbrico X  X X X X X X 
Cable  X X X X X X  
Sensor de frecuencia 
respiratoria 
X   X X X X X 
Sensor de temperatura X   X    X 
Sensor detector de movimiento 
corporal 
X  X    X X 
Micromotores X X  X X X X X 
Comunicación 
Inalámbrica 
Wi-Fi X      X X 
Bluetooth X  X X X X X X 




Visualización en tiempo real X   X     
Interfaz de 
Usuario 
Smartphone X   X   X X 
PC/Laptop X X   X X X  
Uso de software libre X  X X   X  
R.25: Referencia 25.  : Contiene característica.  X: No contiene característica. 
Fuente: Elaboración propia. 
 
1.1.8. CONCLUSION DEL BENCHMARKING 
El presente trabajo de investigación tiene por objetivo solucionar los problemas de muerte 
súbita de lactantes, donde por ende el dispositivo electrónico portatil a realizar debe cumplir 
7 
 
ciertas características que garantice dicho objetivo. A partir del benchmarking realizado, se 
tomaron en consideración las metodologías desarrolladas por Wei Chen et al. de la 
Universidad de Tecnología de Eindhoven de Holanda, Angelo M. Fonseca et al. del Instituto 
de Telecomunicaciones de la Universidad Beira Interior de Portugal en conjunto con 
investigadores de la Universidad Politécnica de Valencia de España y la Universidad ITMO 
de San Petersburgo de Rusia, Gustavo López et al. de la Universidad de Costa Rica y 
Kleisson Tedesco et. al. de la Universidad Federal de Tecnología de Paraná de Brasil 
puesto que son las referencias más óptimas para el desarrollo del presente trabajo de 
investigación. 
1.2. SITUACIÓN ACTUAL 
1.2.1. CONTEXTO MUNDIAL 
En Suecia, Per Möllborg de la Universidad de Gothenburg, presentó una tesis relacionada 
al estudio de los factores ambientales y epidemiológicos que influyen en el riesgo de muerte 
súbita del lactante y otras muertes súbitas inesperadas entre los años 2005 al 2011. Los 
registros médicos correspondientes se obtuvieron de los hospitales y se obtuvieron que las 
causas más frecuentes de muerte súbita de lactante fueron la bronconeumonía, otras 
infecciones y anomalías congénitas. Según el estudio, es posible evitar los casos de SMSL 
si disminuyen las posiciones propensas y laterales para dormir durante los primeros meses 
[Möllborg, 2016]. En Corea, la Universidad Nacional Kyungpook, desarrolló un sistema 
basado en un algoritmo de reconocimiento de la actividad humana elaborado con redes 
neuronales artificiales para reconocer las posiciones de sueño en los neonatos al dormir. 
La aplicación desarrollada está enfocada para neonatos que son vulnerables al síndrome 
de muerte súbita de lactante (SMSL). Se utilizó un sensor de unidad de medida inercial 
inalámbrica en conjunto con el uso de una red neuronal recurrente que utiliza una memoria 
a largo plazo [Eyobu et al., 2017].  
1.2.2. CONTEXTO LATINOAMERICANO 
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A nivel latinoamericano, investigadores del Instituto Politécnico Nacional en México crearon 
un sistema para monitorizar las temperaturas corporales de los infantes menores a 1 año, 
mediante el uso de un dispositivo que al estar en contacto con un neonato permitirá 
registrar la temperatura y en caso de que ésta sea mayor a los 37.7 °C, dicho dispositivo 
se comunicará inalámbricamente con una interfaz gráfica de usuario (GUI) que informará 
un posible evento de SMSL al personal asistencial a cargo [Betancourt & García Trejo, 
2017]. Posteriormente, la Sociedad Uruguaya de Pediatría identificó factores de riesgos 
asociados a los casos de SMSL tales como las infecciones respiratorias, las cardiopatías 
pre natales, cuyo diagnóstico temprano permitirá reducir el SMSL a través de las 
recomendaciones dadas por el médico pediatra tratante para el sueño seguro del neonato 
[Gutierrez et al, 2017].  
1.2.3. CONTEXTO NACIONAL 
A nivel nacional, en la Pontificia Universidad Católica del Perú, se diseñó y se implementó 
un sistema de control que permite pasteurizar la leche materna usando calentamiento por 
inmersión, con el fin de evitar el empleo de formulas o sustitutos de la leche materna para 
la alimentación de los neonatos, ya que estos sustitutos generan el riesgo de SMSL 
[Sullcahuamán, 2017]. Por otro lado, Maria Lopez de la Universidad Catolica los Angeles 
de Chimbote, presentó un trabajo de investigación en el cual se identifica la problemática 
de la salud neonatal en el Perú, los factores asociados y las estrategias de mayor impacto 
para afrontarlos. En dicho trabajo, los factores asociados a la mortalidad neonatal son la 
prematuridad, el bajo peso al nacer, la presencia de alguna patologia neonatal, entre otros 
[López Lozano, 2015]. 
1.3. PROBLEMÁTICA EXISTENTE EN EL CONTEXTO NACIONAL 
 
En el Perú, hay que señalar que la mortalidad neonatal e infantil ocurre con mucha 
frecuencia, según una encuesta elaborada por la Dirección General de Epidemiologia del 
Ministerio de Salud (MINSA), donde en el año 2017, por ejemplo, se registraron alrededor 
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de 935 defunciones neonatales a nivel nacional, procedentes de 574 distritos y de 369 
establecimientos de salud. Entre los departamentos con mayor frecuencia de mortalidad 
neonatal son: Lima Metropolitana, Cusco, Loreto, La Libertad y Puno, donde la pobreza 
también es un factor importante para las defunciones neonatales [Vargas Machuca, 2017]. 
Por otro lado, de cada 1000 niños y niñas que nacieron en Perú en el año 2014, 15 de ellos 
fallecieron durante el primer año de vida, según la Encuesta Demográfica y de Salud 
Familiar del Instituto Nacional de Estadística e Informática (ENDES), donde además en el 
año 2017, a nivel nacional, se registraron 9 defunciones neonatales por cada mil nacidos 
vivos en la costa, 11 defunciones neonatales por cada mil nacidos vivos en la sierra y por 
último, 12 defunciones neonatales por cada mil nacidos vivos en la selva [INEI, 2017].  
Tabla 1.2. Defunciones neonatales notificadas por DIRESA (2015-2017). 
 
 




Asimismo, en los últimos 15 años la disminución de la tasa de mortalidad infantil (TMI), ha 
conseguido un progreso destacable en los niños menores de 1 año, donde la TMl nacional 
era de 15 fallecimientos por mil nacidos vivos en la costa, 25 fallecimientos por mil nacidos 
en la sierra y 22 fallecimientos por mil nacidos en la selva, durante el año 2015; donde la 
mayoría de neonatos que fallecen antes de cumplir un mes de vida provienen de madres 
sin ningún grado de educación [UNICEF Perú, 2016]. Por otro lado, el Colegio Médico del 
Perú en su publicación: “El sistema de Salud en Perú”, indicó que la tasa de mortalidad 
infantil disminuyó de 20 por cada mil nacidos vivos (NV) en 2008, a 15 por cada mil nacidos 
vivos en 2015, indicando además que hubo una reducción de 51% en la mortalidad 
neonatal durante ese mismo periodo, que paso de 16,2 a 8 fallecidos por cada mil NV 
[Lazo-Gonzales et al., 2016]. 
Por otro lado, en el año 2010, se determinó que dos de las principales causas de la 
mortalidad neonatal en el Perú correspondió a la asfixia neonatal con una TMI de 15,3% 
(462/3015) y a la dificultad respiratoria del recién nacido con una TMI de 6,8% (204/3015), 
donde mayormente se suscita entre los días 1 y 7 de vida, según la Organización 
Panamericana de la Salud (OPS) [Ascate K´ana, 2013]. Por otro lado, según el Instituto 
Nacional Materno Perinatal (INMP), en el 2015, una de las principales causas de muerte 
neonatal fue la asfixia con una TMI de 17,5% (41/234), habiéndose registrado 21729 recién 
nacidos, de los cuales se tuvieron 234 fallecidos en el Departamento de Neonatología, 
siendo 203 fallecidos de 28 días o menos. En 2016, la TMI por asfixia y/o evento hipóxico 
severo fue de 10,7% (31/290) según el INMP [Dávila Aliaga & Mendoza Ibañez, 2016].  
1.4. JUSTIFICACIÓN  
1.4.1. CONTEXTO MUNDIAL 
Según la Universidad Ouluensis de Finlandia, la mortalidad infantil disminuyo un 65 % 
durante el periodo del 1969 (0.67/1000) – 2004 (0.23/1000) siendo una de las causas la 
muerte súbita del lactante, esto se debe principalmente al buen funcionamiento de los 
sistemas de salud en Finlandia [Lantto, 2015]. Por otro lado, la Oficina de Estadísticas 
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Nacionales de Inglaterra, indicó 221 muertes infantiles inexplicables en Inglaterra y Gales; 
casi tres cuartos (71%) de estas muertes se registraron como muertes súbitas de lactantes, 
además se brindó información oportuna para reducir estas muertes infantiles tanto en 
Inglaterra como en Gales en los siguientes años. De esta manera este proyecto se enfocará 
en la reducción de muertes infantiles inexplicables, mediante la visualización en tiempo real 
de los signos vitales importantes que eviten los casos de muerte súbita de lactante [Office 
for National Statistics, 2017].  
Según Savita P. Patil y Manisha R. Mhetre del Instituto Tecnológico de Vishwakarma de la 
India, presento un diseño de un sistema para el monitoreo de neonatos, ya que puede 
desempeñar un papel importante en el mejor cuidado infantil y permitiendo a la madre 
comprender el estado interno biológico del neonato. Este sistema controla parámetros 
vitales como la temperatura corporal, la frecuencia del pulso, la humedad y el movimiento 
del neonato, todo esto mediante el uso de la red GSM [Patil & Mhetre, 2014]. Por lo cual, 
es justificable el desarrollo de proyectos similares que permitan reducir los casos de muerte 
súbita de lactantes y ésto es posible solo con el empleo de herramientas tecnologicas. 
1.4.2. CONTEXTO LATINOAMERICANO 
La Sociedad Argentina de Pediatría, presento un artículo acerca de la muerte súbita del 
lactante en el cual, una de las causas es la sofocación accidental durante el sueño, pues 
esto constituye una legítima preocupación para la salud pública y una circunstancia trágica 
para las familias implicadas, se registraron 2686 defunciones neonatales (1 mes a 1 año 
de vida), la primera causa corresponde en el grupo “mal definidas y desconocidas” que 
incluye el SMSL (n= 278 niños) [Jenik et al., 2015]. Por otro lado, en el Hospital Pediátrico 
Docente en la Habana, Cuba, registraron 46 fallecidos de los cuales 17,3% (8 fallecidos) 
por síndrome de muerte súbita del lactante ya que, puedo ser ocasionado por la posición 
al dormir del neonato. Es por eso que esto es una de las razones para justificar el desarrollo 
del prototipo, además con el uso de la tecnología se podrá prevenir estos casos de muerte 




1.5.1. OBJETIVO GENERAL 
Diseñar y desarrollar de un dispositivo electrónico portatil no invasivo para prevenir los 
casos de muerte súbita en pacientes lactantes y neonatos del país.  
1.5.2. OBJETIVOS ESPECÍFICOS 
 Diseñar y desarrollar tres chaquetas de tres tallas diferentes, con sensores y 
actuadores específicos que se colocarán directamente al lactante o neonato. 
 Diseñar y desarrollar el sistema electrónico para el acondicionamiento de las variables 
fisiológicas del lactante o neonato, como también para la transmisión inalámbrica de 
toda la información procesada hacia una computadora portátil. 
 Desarrollar una interfaz gráfica de usuario (GUI) donde se visualice la información 
obtenida del propio lactante o neonato para una adecuada monitorización de su 





















2.1. DEFINICIONES SOBRE MUERTE SUBITA DE LACTANTE 
El síndrome de muerte súbita de lactante (SMSL) es un inconveniente grave y universal, 
por eso se realizaron muchos debates continuos sobre la definición más apropiada de 
SMSL. En 1969 se elaboró la primera definición en la Segunda Conferencia Internacional 
de causas de la muerte súbita en neonatos como “la muerte súbita de cualquier infante o 
niño pequeño, en la que luego de un examen post mortem exhaustiva, no se demuestra 
una causa de muerte adecuada”. A pesar del interés de esta definición; no se han aceptado 
y se han propuestos varios conceptos alternativos como el rango de edad, asociaciones 
con el sueño, pruebas complementarias o hallazgos patológicos menores, que no han 
avanzado mucho [Kohlendorfer, 1998]. 
Posteriormente, la definición evolucionó por las investigaciones asociadas con el entorno 
del lactante y finalmente en el año 2004 un grupo de expertos incorporaron factores de 
riesgo, características fisiopatológicas del síndrome y aspectos epidemiológicos, que 
lograron que la definición actual sea utilizada mundialmente [Latorre Casto, 2014].  
2.1.1. FISIOPATOLOGIA 
Las teorías sobre el mecanismo fisiopatológico expuestas que produce la muerte súbita del 
lactante, la hipótesis del control cardiorrespiratorio es la más aceptada; por lo tanto, la 
dificultad respiratoria está asociada en la posición prona que cuida a un lactante sano, pero 
puede fallar en los lactantes que fallecieron con SMSL.  
Un aspecto importante es el acoplamiento entre el comportamiento respiratorio y el control 
de la frecuencia cardiaca. El suspiro tiene una relación importante en el mantenimiento de 
niveles de oxígeno de la sangre basal y en la prevención de atelectasias (causada por la 
obstrucción de las vías áreas). Por otro lado, uno de los distintivos de los suspiros es su 
asociación con un crecimiento inicial de la frecuencia cardíaca, seguido de un descenso de 
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la frecuencia cardíaca [Ramírez, 2014]. La aparición de un suspiro en un lactante comienza 
(es decir, una corona aumentada), seguida de una sacudida, la apertura de los ojos y el 
reposicionamiento de la cabeza; sin embargo, el suspiro parece ser el inicio del despertar 
subcortical como el cortical [García, 2013]. Existen ciertas pruebas que los fallecidos por 
SMSL exhiben menos suspiros, así como una menor variabilidad de la frecuencia cardiaca 
durante un suspiro; un reporte sugiere que los lactantes suspiran con mayor frecuencia en 
posición prona que en posición supina [Ramírez, 2014]. 
El suspiro también tiene un papel importante en la apnea durante el sueño del lactante, ya 
que el suspiro sucede con una apnea post suspiro y exhibe prominentemente arritmia 
respiratoria, una forma de acoplamiento cardiorrespiratorio indicativo de tono 
parasimpático. El hecho de no producir suspiros disminuye la intención que se produzca 
un ruido renal y que pueda aumentar el riesgo de síndrome de muerte súbita del lactante 
[García, 2013].  
 
Figura 2.1. Proceso de O2 y CO2 durante la posición prona del lactante.                                                      
Fuente: (García, 2013). 
 
2.1.2. FACTORES DE RIESGO 
El síndrome de muerte súbita de lactante ocurre dentro del primer año de vida con un 
acontecimiento alto en los primeros 6 meses de vida y una incidencia máxima desde el 
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segundo y cuarto mes. El SMSL es más habitual en varones, en gemelos, en neonatos 
prematuros, en neonatos con bajo peso al nacer, en los meses de invierno, en localidades 
urbanas, en lactantes expuestos a estrés térmico, compartiendo cama y en familias de 
bajos recursos económicos. La gran mayoría de fallecidos por el síndrome de muerte súbita 
del lactante sufrieron una infección de las vías respiratorias superiores, es por eso que se 
realizaron numerosas investigaciones para identificar los posibles riesgos representados 
por el tipo de colchón, ropa de cama y almohadas [Ottaviani, 2014].   
Las incidencias de riesgos o factores de riesgo para el síndrome de muerte súbita del 
lactante incluyen los que están relacionados con la madre y factores del infante que pueden 
ser extrínsecos o intrínsecos [Ottaviani, 2014]. 
Factores asociadas a la madre 
Existe el concepto de que el origen del síndrome de muerte súbita del lactante comienza 
durante la vida fetal en el útero, se cree que la investigación epidemiológica principal que 
respalda el origen prenatal del síndrome de muerte súbita del lactante se debe no solo a 
los factores de riesgo durante el embarazo, incluido el consumo de drogas, tabaquismo 
materno, la anemia materna, tabaquismo materno y el alcohol, sino también a las 
complicaciones obstétricas comunes del embarazo, como el parto prematuro, la restricción 
del crecimiento intrauterino y la preeclampsia [Widdows, 2012]. 
Por otro lado, la placenta cumple un papel importante para el diagnóstico de SMSL; es por 
eso que en el Departamento de Medicina de Laboratorio en Irlanda, se realizó una 
examinación de varias placentas correspondientes a un grupo de infantes que se hicieron 
diagnósticos de SMSL y se obtuvieron anomalías en las vellosidades coriónicas y los 
trofoblastos de dichas placentas; es por eso que los lactantes con indicios de este 
diagnóstico, desarrollaron mayor grado de estrés hipóxico en el útero, el cual hacen ser 




Los factores intrínsecos se van a subdividir en factores (como historia de SMSL en 
hermanos, prematuridad y factores genéticos, sexo masculino) y otros factores asociados 
a la raza y grupo étnico.   
Género 
Según la mayoría de reportes indican que los casos de SMSL, son de sexo masculino 
alrededor de los 51-60%; los cuales tienen mayor probabilidad de ser afectados por el 
SMSL, respecto a los neonatos de sexo femenino [Sullivan, 2001].  
Raza 
Existen diferencias marcadas entre los grupos raciales y étnicos acerca del síndrome de 
muerte súbita de lactante. Es por eso, que las poblaciones asiáticas y los hispanos cuentan 
con las tasas más bajas en SMSL; las poblaciones blancas caucásicas y europeas tienen 
las tasas medias. En cambio, la raza negra, nativos de Alaska e indios americanos tienen 
un riesgo mayor de tres veces en el SMSL; en otros lugares la tasa es de cinco a siete 
veces mayor generalmente en la población indígena [Sullivan, 2001]. 
Bajo peso al nacer 
Uno de sus factores importantes del SMSL es el bajo peso al nacer. Los neonatos con bajo 
peso al nacer ocasionado por la prematuridad tienen un mayor riesgo de SMSL. En el Reino 
Unido, los neonatos que están pesando entre 1500 y 2000 g tienen una tasa nueve veces 
más alto en sufrir SMSL en comparación con los neonatos que pesan más de 3500 g al 
nacer. La raza negra tiene menor riesgo de sufrir SMSL al nacer con bajo peso, igualmente 
sucede con los asiáticos e hispanos [Sullivan, 2001].  
Infección respiratoria 
Los neonatos que han fallecido por el síndrome de muerte súbita de lactante en días 
anteriores han tenido antecedentes de infección respiratoria menor. Este factor induce a 




Posición al dormir 
La primera evidencia acerca de la relación que existe entre la posición de dormir boca 
arriba y la prevención de síndrome de muerte súbita de lactante fue descrita en 1985 en 
Hong Kong por Davies, donde encontró que en ese país, se tenía la costumbre de acostar 
a los neonatos boca arriba, alcanzando una tasa de SMSL de 0,036 x 1000 nacidos vivos 
[Latorre Casto, 2014]. Es por eso que se ha prestado mucha atención a la posición al dormir 
del neonato en la cuna, pues corresponde a un factor de riesgo importante y puede 
aumentar el riesgo de síndrome de muerte súbita del lactante dos veces a más.  
Se considera que cuando el neonato duerme de lado no es seguro y en la actualidad no se 
recomienda esa posición; por otro lado, la posición supina para dormir ha demostrado que 
reduce el riesgo de muerte súbita del lactante en neonatos sanos, según estudios hay una 
reducción del 50% en la tasa del síndrome de muerte súbita del lactante en los últimos 20 
años optando por la posición supina [Ottaviani, 2014]. 
La posición prona al dormir se asocia con periodos más largos de sueño, lo que podría ser 
explicado por la disminución de la respiración, mecanismo del sistema nervioso 
autonómico, función cardiovascular y control fisiológico de la respiración que se presentan 
con esta posición particular al dormir. La recomendación habitual para la posición de los 
neonatos al dormir es decúbito supino, pero la evidencia sugiere que existe riesgo de 
regurgitación cuando el lactante duerme boca abajo en comparación con los que duermen 
en decúbito supino [Latorre Casto, 2014] 
Colecho 
Varios estudios relacionan el colecho (el hecho de que el lactante duerma en la misma 
cama con su madre) como un factor de riesgo asociado al síndrome de muerte súbita del 
lactante. En este contexto es importante determinar los factores de comportamiento y 
ambientales que afectan la fisiología del neonato, la presencia de compartir cama con los 
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padres u otros niños exponen a los neonatos a un entorno diferente en comparación con 
dormir solo en la cuna.  
El colecho se asocia a un mayor riesgo de reinhalacion de CO2, desaturación de oxígeno, 
obstrucción de la vía área y sobrecalentamiento; además el colecho en una cama no apta 
para un neonato está asociada a tener mayores riesgos de accidentes, sofocación, caídas, 
asfixia y estrangulamiento [Latorre Casto, 2014]. El colecho es beneficioso para la lactancia 
materna, pero se considera como un factor que influye en el riesgo de SMSL; es por eso, 
que no se debe recomendar aun en ausencia de otros factores de riesgo [Baddock, 2012]. 
Sobrecalentamiento 
El riesgo de SMSL asociado con el sobrecalentamiento se ha atribuido a la posición del 
sueño, como el exceso de ropa de cama, infección y la temperatura ambiente. Se ha 
demostrado una fuerte asociación entre el control ventilatorio y la regulación térmica en los 
neonatos y se cree que desempeña un papel en ciertos casos. Los neonatos que se 
encuentran con ropa de cama poco cubiertos sin reducir la evaporación no tienen un riesgo 
tan alto en SMSL. [Ottaviani, 2014]. 
Altura sobre el nivel del mar 
Existen muchas investigaciones donde por vivir a una mayor altura sobre el nivel del mar, 
el lactante puede ubicarse entre las condiciones de riesgo al SMSL; debido a una 
disminución en la saturación de oxígeno en la sangre, la depresión de la respiración 
inducida por la hipoxia en neonatos, las bajas temperaturas y las enfermedades 
respiratorias [Baddock, 2012]. 
2.1.3. FACTORES PROTECTORES 
Lactancia materna 
Es cierto que se está tratando de sustituir la leche materna cuando la madre no sea capaz 
de dar de lactar a su hijo, como también es verdad que los sustitutos de la leche materna 
no cubren en su totalidad las cualidades alimenticias y menos aún las propiedades 
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inmunológicas que requiere todo lactante. Diversos estudios han documentado que la 
alimentación de los lactantes por sustituto de la leche humana o formulas; puede ocasionar 
varios riesgos en la salud tales como: aumento y duración de procesos infecciosos, 
dificultades digestivas, obesidad, cáncer, mayor índice del síndrome de la muerte súbita 
del lactante, deficiente adaptación gastrointestinal, entre otros [Sullcahuamán Otero, 2017].  
La lactancia materna tiene muchos beneficios emocionales y físicos, donde incluye un 
riesgo reducido de la mortalidad postnatal. Por otro lado, no está claro si la lactancia 
materna es capaz de reducir específicamente el síndrome de muerte súbita del lactante 
(SMSL). 
Asimismo, los estudios fisiológicos del sueño han demostrado que los neonatos que han 
sido amamantados tienen registros de activación más bajos que los neonatos alimentados 
con formula de leche materna, puesto que han sido apoyados por un efecto protector de la 
propia madre. Existen otros autores donde publicaron que hubo un aumento 
estadísticamente significativo de SMSL cuando fueron alimentados por biberón [Hauck, 
2011].  
Uso del chupete 
Algunos estudios han reportado que el uso de chupete se asocia con un riesgo menor de 
síndrome de muerte súbita del lactante, debido a que actúa como un factor protector y evita 
la posición prona, disminuye el reflujo gastroesofágico y protege la permeabilidad de las 
vías áreas facilitando el control de la respiración y disminuyendo los casos de asfixia, como 
también previene la hipoxia accidental. 
Además, se ha demostrado que el uso del chupete aumenta los micro despertares del bebe 
beneficiando que la lengua del mismo se mantenga en posición anterior subiendo así el 
tono muscular de la vía área y también poco a poco los niveles de dióxido de carbono. Es 
por eso que en Perú se realizó una tesis para analizar la eficacia del uso de los chupetes 




Figura 2.2. Modelo de triple riesgo y factores asociados.                                                         
Fuente: (Latorre Casto, 2014) 
 
2.1.4. ESTUDIOS NEUROPATOLOGICOS SOBRE SMSL 
Una de las principales hipótesis hoy en día que aborda los mecanismos biológicos 
fundamentales sobre el síndrome de muerte súbita del lactante es la “hipótesis del tronco 
encefálico”, la cual se debe a un defecto de neurotransmisores en las vías respiratorias 
que están en relación con el tronco encefálico. El tronco cerebral es la región cerebral 
importante para controlar la respiración, la quimio sensibilidad central, la temperatura, la 
presión arterial y los reflejos de las vías respiratorias superiores durante el sueño, el estado 
neuronal durante el cual se cree que ocurre el SMSL. Los estudios implicaron anomalías 
en varios neurotransmisores en diferentes regiones de los tallos cerebrales del SMSL; los 
neurotransmisores incluían acetilcolina, sustancia P, glutamato, catecolaminas y 
serotonina (5-HT) [Kinney, 2009].  
Mecanismo de la Serotonina (5-HT) en casos de SMSL 
Las neuronas serotoninérgicas sintetizan el neurotransmisor 5-HT a través de la enzima 
limitante de la velocidad triptófano hidroxilasa; el 5-HT se libera en el terminal pre sináptico 
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en la sinapsis y se une a los receptores 5-HT en el sitio pre o postsináptico. Durante el 
efecto de la 5-HT, es decir, inhibitorio o excitador, está determinado en gran medida por 
los subtipos de receptores pre y postsinápticos.  
Una característica distintiva de las neuronas 5-HT es que exhiben velocidades de disparo 
diferenciales según el nivel de activación, con un aumento del disparo durante el despertar, 
un disparo menor durante el NREM (movimientos oculares no rápidos) y una ausencia casi 
total de disparos durante el REM (movimientos oculares rápidos) [Kinney, 2009]. 
Los casos de SMSL que ocurrieron en el hospital infantil de Boston, se informó anomalías 
acerca de la unión del receptor 5-HT en la medula en casos de síndrome de muerte súbita 
del lactante (SMSL), indicaron que no hubo anomalías en la unión de los receptores A2- 
adrenérgicos, nicotínicos y opioides en los casos de SMSL, pero encontraron que el defecto 
amplio de unión al receptor 5-HT en los casos de SMSL se localizó exclusivamente en los 
núcleos que contiene cuerpos de células 5-HT, es decir, el denominado sistema medular 
5-HT [Kinney, 2009].  
Asimismo, en una autopsia de un neonato fallecido por SMSL, se vió que tenía hipoplasia 
del núcleo arqueado en la superficie medular ventral y anormalidades de unión al receptor 
5-HT en los núcleos arqueados y otros núcleos medulares. En otro caso encontraron 
múltiples anomalías de 5-HT en la medula de los casos de SMSL, identificando reducciones 
altamente significativas en la unión de los núcleos que contienen los cuerpos celulares 5-
HT, pero también en los núcleos que reciben proyecciones 5-HTT de estos cuerpos 
celulares 5-HT, donde encontraron un aumento en el número y en la densidad de las 
células 5-HT junto a una reducción relativa en la unión de 5-HT por el número de células 
5-HT en el sistema medular de 5-HT, confirmando que en los casos de muerte súbita del 
lactante se observó que el 87% de los lactantes corrían el riesgo de tener anomalías 




Figura 2.3. La unión del receptor serotoninergico en la superficie ventral de un lactante 
con SMSL de 2 meses de edad.                                                                                          
Fuente: (Kinney, 2009). 
 
Polimorfismo de transmisión de Serotonina y SMSL 
El 5-HTT es el regulador clave de los niveles de 5-HT en la sinapsis, donde su regulación 
positiva se debe a factores genéticos como los polimorfismos y factores ambientales. Se 
informaron algunos casos de muerte súbita del lactante (SMSL) debido a un polimorfismo 
genético en la región promotora del gen 5-HTT, del genotipo LL y del alelo L en el número 
de variables de repeticiones en tándem (VNTR) de la región promotora 5-HT, la cual 
transporta el gen 5-HTT. Este hecho, se asocia con un mayor riesgo de SMSL, donde el 
alelo L se encontró con mayor frecuencia en los neonatos con SMSL, por lo tanto es 
probable que las concentraciones de 5-HT en la sinapsis sean más bajas en los neonatos 
con SMSL con el genotipo LL; de tal manera que tienen una deficiencia relativa de 5-HT en 
aquellos lactantes que sufren SMSL [Kinney, 2009].  
 
Figura 2.4. Diagrama de Harkmark y neuronas serotoninérgicas.                                        
Fuente: (Kinney, 2009). 
 
2.2. VARIABLES FISIOLOGICAS Y AMBIENTALES 
2.2.1. VARIABLE FISIOLOGICA 
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Los parámetros fisiológicos son señales biomédicas que se pueden definir como una 
descripción de un fenómeno fisiológico. Dado que hay un número casi ilimitado de 
mecanismos fisiológicos de interés, el número posible de señales biológicas es muy alto. 
En el sentido más amplio; la variedad de señales biológicas se extiende desde una 
inspección visual del paciente hasta las señales registradas desde el cuerpo humano 
usando sensores [Kaniusas, 2012].  
Dado que existen numerosas señales biológicas y numerosos fenómenos fisiológicos, se 
enfocará en algunos fenómenos vitales que son casi siempre interesantes para la praxis 
clínica del lactante: como la respiración, latidos cardiacos, temperatura corporal y posición. 
Cabe señalar que existe una clara diferencia entre las señales biológicas registradas y los 
parámetros fisiológicos de interés. Las señales biológicas son señales en bruto 
proporcionadas por diferentes sensores, los parámetros generalmente están ocultos en las 
señales biológicas y se extraen con varios enfoques de procesamiento de señales 
[Kaniusas, 2012].  
 
Figura 2.5. Sensor, señales biológicas y parámetros fisiológicos de interés.                           
Fuente: (Kaniusas, 2012). 
 
En el presente trabajo se van incorporar sensores no invasivos, considerando que los 
principales parámetros en la monitorización no invasiva son: frecuencia cardiaca, 
frecuencia respiratoria, presión arterial, saturación de oxígeno y temperatura corporal 
periférica. Además, se hará una descripción de cada parámetro fisiológico que será medido 
en el sistema de monitoreo. 
Latidos del corazón 
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El corazón representa una fuente importante de numerosas señales biológicas, es el motor 
del sistema circulatorio que bombea sangre a través de la circulación sistemática y 
pulmonar. El corazón recibe sangre de las venas pulmonares y sistemáticas, y la bombea 
hacia las arterias sistemáticas y pulmonares. El corazón es un órgano muscular que tiene 
contracciones rítmicas y hacen que la sangre circule dentro de ambos circuitos de 
circulación [Kaniusas, 2012]. 
Estructura del corazón 
El corazón, que es aproximadamente del tamaño de un puño, es una bomba doble con 
cuatro cámaras: 
 Aurícula derecha: Recibe sangre poco oxigenada de los órganos por medio de la 
vena cava inferior y superior. También, traspasa la sangre al ventrículo derecho por 
medio de la válvula tricúspide. 
 Ventrículo derecho: Envía la sangre desde la válvula pulmonar hacia la arteria 
pulmonar y los pulmones.  
 Aurícula izquierda: Envía la sangre a través de la válvula mitral y pasa al ventrículo 
izquierdo. 
 Ventrículo Izquierdo: Envía la sangre por medio de la válvula aortica hacia la 
arteria aorta para proporcionar oxígeno a todo el organismo. 
Además, las aurículas y los ventrículos están interconectados por válvulas son las 
siguientes: 
 Válvula tricúspide: Tiene tres colgajos y separa la aurícula derecha del ventrículo 
derecho. 
 Válvula pulmonar: Separa el ventrículo derecho de la arteria pulmonar. 
 Válvula bicúspide: tiene dos colgajos y separa la aurícula izquierda del ventrículo 
izquierdo.  




Figura 2.6. Representación esquemática del corazón. 
Fuente: (Kaniusas, 2012). 
 
Fisiología del corazón 
La función de bombeo del corazón se inicia cuando la sangre desoxigenada venosa del 
cuerpo entra a la aurícula derecha (cuya cantidad de oxígeno ha sido parcialmente agotada 
por los tejidos corporales y la cantidad de dióxido de carbono haya aumentado); luego esta 
sangre ingresa al ventrículo derecho, que la envía del corazón hacía las arterias 
pulmonares (llevan la sangre a los pulmones). Luego, las arterias pulmonares se ramifican 
en capilares pulmonares, donde la sangre se enriquece de oxígeno y se agota en dióxido 
de carbono a través de la difusión de gas por medio de las finas paredes capilares. La 
sangre oxigenada regresa a las venas pulmonares hacia el lado izquierdo del corazón y 
luego al ventrículo izquierdo que lo bombea hacia la arteria sistemática, es decir, la aorta, 
por lo tanto, las ramas arteriales transportan sangre rica en oxígeno al cuerpo (parte 
superior e inferior del cuerpo). En resumen, la sangre circula en un circuito cerrado 
[Kaniusas, 2012]. Un electrocardiograma (ECG) detecta diferentes cambios temporales en 
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el potencial eléctrico, mientras que la dirección espacial de la propagación determina el 
signo de las ondas y los picos: 
 Onda P: La excitación auricular. 
 Complejo QRS: Excitación Ventricular.  
 Onda T: Repolarización Ventricular.  
 Intervalo PR: Periodo transcurrido desde el comienzo de la activación auricular 
hasta el comienzo de la activación ventricular. 
 Intervalo ST: Periodo para la despolarización total del miocardio ventricular 
Tabla 2.1. Valores de la frecuencia cardiaca según la edad. 
 
 
Fuente: (Betancourt Cruz & García Trejo, 2017). 
 
Respiración 
El ciclo respiratorio contiene una fase de inspiración y otra de espiración. 
 Inspiración: El aire inspirado contiene más oxígeno y menos dióxido de carbono 
(180 mmHg y 0,24 mmHg en aire seco), además, es producida por la contracción 
muscular activa, es decir, es un proceso activo. 
 Espiración: Se produce por el retroceso elástico de los músculos respiratorios y es 
un proceso pasivo.  
La respiración comienza durante la inspiración normal de los músculos esqueléticos 
respiratorios, mientras que los músculos intercostales que se extienden entre las costillas 
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y el diafragma, se contraen para expandir la caja torácica y así aumentar el volumen 
torácico. El volumen torácico aumenta lateralmente, ocurre la contracción del diafragma 
mientras el volumen torácico aumenta en la dirección vertical y el abdomen se comprime; 
luego, aumenta el volumen pulmonar y a su vez disminuye la presión del aire dentro de los 
pulmones. La presión alveolar cae por debajo de la presión atmosférica a la que están 
expuestas las vías aéreas superiores. Luego, el aire fluye hacia los pulmones a lo largo de 
su gradiente de presión, los pulmones se inflan; mientras que la presión en el espacio 
intrapleural entre ambas pleurales disminuye [Kaniusas, 2012].  
Durante la espiración normal ocurre la relajación de todos los músculos respiratorios, esto 
permite que el volumen torácico se reduzca de tamaño debido a un retroceso elástico 
pasivo de la caja torácica y los pulmones. Además, ocurre un aumento de la presión 
intraalveolar y la eleva por encima de la presión atmosférica expulsando el aire alveolar de 
los pulmones [Kaniusas, 2012].  
Tabla 2.2. Valores de la frecuencia respiratoria según la edad. 
 
Fuente: (Remigo et. al., 2013). 
 
Temperatura corporal 
La temperatura del cuerpo humano está dada por el equilibrio entre la producción de calor 
y perdida de calor. En condiciones de reposo, la producción de calor se realiza 
principalmente por los órganos internos como el hígado, los riñones, el corazón, los 
intestinos y el cerebro dentro del alcance de la actividad metabólica. Normalmente el 50% 
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de la energía térmica es producido por los órganos internos y un promedio de 20% por los 
músculos y la piel, mientras que en el trabajo físico puede alcanzar el 90% en los músculos 
y la piel [Kaniusas, 2012].  
En otras palabras, el cuerpo consiste en el núcleo que produce calor (cuerpo interno) que 
se regula homeostáticamente alrededor de 37 °C y la cubierta de la piel reguladora de la 
perdida de calor, que es poiquilotérmica, donde la temperatura varía junto con la 
temperatura del ambiente. Por otro lado, la temperatura corporal central muestra una 
variación circadiana de aproximadamente 0,6 °C con un máximo en la tarde (6 p.m. 
aproximadamente) y un mínimo en la segunda mitad de la noche (a las 3 a.m.) [Kaniusas, 
2012]. 
Tabla 2.3. Valores normales de la temperatura corporal según la edad. 
 
Fuente: (Remigo et. al., 2013). 
 
 
2.2.2. VARIABLES AMBIENTALES 
Las variables ambientales que se consideran importantes y puedan fingir un daño en el 
estado de salud del paciente son la temperatura ambiental y la humedad relativa (HR).  
La temperatura ambiental es una de las variables externas más importantes con las que 
debe competir el organismo, la exposición al frio puede ocasionar una vasoconstricción 
cutánea, que ocurre en forma especialmente intensa en pies y manos, donde si se aplica 
calor produce vasodilatación. Sin embargo, las reacciones térmicas pueden producir 
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descompensación y estrés térmico al propio paciente. Por lo general, la temperatura 
ambiental se encuentra entre 20°C y 25°C [Rubinson, 2009].  
Por otro lado, la humedad relativa (HR) se considera como la cantidad de vapor de agua 
contenida en el aire, la cual se puede definir entre la presión de vapor saturada y la presión 
parcial de vapor de agua a una temperatura dada. Además, se expresa como porcentaje; 
en otras palabras, la humedad relativa es cercana al 100% cuando la cantidad de aire 
contiene la mayor cantidad de vapor de agua que pueda tener. Por lo general, un valor 
óptimo de HR para la salud del paciente está entre 40% y 50% [Wang, 2011].  
2.3. HERRAMIENTAS DE HARDWARE Y SOFTWARE  
Como se mencionó anteriormente, las variables fisiológicas importantes para diagnosticar 
la condición vital del paciente son cinco (frecuencia cardiaca, frecuencia respiratoria, 
temperatura corporal, saturación de oxígeno y presión sanguínea); se van a considerar tres 
de ellas, excluyendo la saturación de oxígeno y presión sanguínea. Además, de lo ya 
mencionado y definido anteriormente se incorporarán dos variables ambientales 
(temperatura ambiental y humedad relativa), las que pueden afectar la salud del lactante.  
Por otro lado, es importante conocer las características de los componentes del sistema y 
los requerimientos y limitaciones que se ajuste a nuestro sistema, como también, el diseño 
del software que es importante para disminuir el consumo. A continuación, se describen 
las herramientas de hardware y software existentes que permitirán efectuar el desarrollo 
del prototipo propuesto. 
2.3.1. SENSORES BIOMEDICOS 
El sensor o transductor es un dispositivo que puede responder a un objeto medido y 
transformado en señales que pueden detectarse.  
Un sensor generalmente contiene un elemento de conversión y circuitos electrónicos 
relacionados. Por eso, son capaces de brindar información sobre el estado físico, químico 
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o biológico de un sistema; en otras palabras, el sensor se define como dispositivo que 
puede transformar señales no eléctricas en señales eléctricas [Wang, 2011].  
Los sensores biomédicos son dispositivos electrónicos especiales que pueden transferir 
diversas cantidades no eléctricas en campos biomédicos a cantidades eléctricas fácilmente 
detectables. Es por eso, que se incorporaron los sensores biomedicos al análisis de la 
atención de salud, puesto que permiten la detección del órgano humano, mientras que la 
parte clave consiste en su empleo dentro de variados instrumentos y equipos de análisis 
de diagnóstico médico. La tecnología de detección biomédica es la clave para recopilar 
información fisiológica y patológica humana [Wang, 2011].  
Clasificación de los sensores biomédicos 
Los sensores biomédicos se pueden clasificar según el principio de funcionamiento, los 
sensores incluyen sensores físicos, sensores químicos y sensores biológicos. 
 Sensores físicos: Se refiere al sensor fabricado según la naturaleza física y el 
efecto. Están representados principalmente por sensores piezorresistivos 
semiconductores, sensores piezoeléctricos, sensores fotoeléctricos, entre otros.  
 Sensores químicos: Se refiere al sensor fabricado de acuerdo con la naturaleza 
química y el efecto. Utilizan usualmente película sensible a los iones para 
transformar la no electricidad, como un componente químico, contenido, densidad, 
etc. Como los electrodos sensibles a los iones, sensores de humedad, entre otros.  
 Sensores biológicos o biosensores: Se refiere al sensor que utiliza material 
biológico activo como un sistema de reconocimiento de moléculas. Este tipo de 
sensores usualmente usa una enzima para catalizar alguna reacción bioquímica. 
 
Existen sensores biomédicos clasificados según por tipo de detección como los sensores 
de desplazamiento, sensores de flujo, sensores de temperatura, sensores de velocidad, 
sensores de presión, entre otros. También, existen sensores según el órgano sensorial 
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humano que cada sensor puede reemplazar como los sensores de visión, sensores 
auditivos o sensores de olfato [Wang, 2011]. 
Tabla 2.4. Rango y frecuencia de parámetros fisiológicos. 
 
 
Fuente: (Barea Navarro, 2010). 
32 
 
2.3.2. MEDICIÓN DE LA FRECUENCIA CARDIACA 
El corazón se va encargar de bombear sangre en el sistema circulatoria durante sus 
contracciones rítmicas creando ondas pulsátiles de presión arterial y flujo sanguíneo. Un 
diagnostico fácil y confiable para detectar la frecuencia cardiaca es de suma importancia 
para el diagnóstico y la terapia; por otro lado, existen tres métodos ampliamente utilizados 
para la medición de la actividad cardiaca como son las siguientes:  
 Electrocardiograma: Es una bioseñal eléctrica que permite mostrar ondas rítmicas 
correspondientes a la excitación eléctrica del musculo cardiaco con la frecuencia 
cardiaca [Kaniusas, 2012]. 
 Optopletismograma: Es una bioseñal óptica que presenta una onda suave que 
refleja la absorción de sangre pulsátil de la luz artificial incidente [Kaniusas, 2012]. 
 Fonocardiograma: Es una señal bioacústica que muestra dos deflexiones de señal 
temporales consecutivas debido al cierre consecutivo de las válvulas cardiacas 
[Kaniusas, 2012].  
 
Figura 2.7. Latidos del corazón según (a) electrocardiograma, (b) optopletismograma, (c) 
fonocardiograma.                                                                                                        
Fuente: (Kaniusas, 2012). 
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2.3.3. MEDICIÓN DE LA FRECUENCIA RESPIRATORIA 
La frecuencia respiratoria permite obtener la cantidad de ciclos respiratorios por minuto, 
además puede determinar si el paciente tiene los rangos normales o anomalías, como las 
apneas (ausencia del ciclo respiratorio en un periodo superior de 10 segundos) o 
taquipneas. Además, existen tres métodos para el registro de la actividad respiratoria 
desde el punto de vista de diagnóstico y terapéutico: 
 Mecanorrespirograma: Es una señal biológica que resulta de cambios en la 
circunferencia del abdomen y el tórax durante la respiración, provocando una 
forma de onda periódica con FR (frecuencia respiratoria) durante la respiración 
normal [Kaniusas, 2012]. 
 Fonocardiograma: Es una señal bioacústica que capta los sonidos pulmonares 
presentes durante la respiración normal debido a las turbulencias en las vías 
áreas ramificadas del pulmón [Kaniusas, 2012]. 
 Termorrespirograma: Es una bioseñal que refleja la respiración, es bastante 
común en la práctica clínica. Se administra mediante un registro del flujo de aire 
a través de la boca, mientras que el flujo de aire nasal se detiene con un clip 
[Kaniusas, 2012].  
 
Figura 2.8. Métodos de respiración (a) mecanorrespirograma, (b) fonocardiograma, (c) 
termorrespirograma.                                                                                                          
Fuente: (Kaniusas, 2012). 
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2.3.4. MEDICIÓN DE LA TEMPERATURA CORPORAL 
La temperatura es una de las variables más importantes del cuerpo humano y del medio 
ambiente, se han utilizado elementos termosensibles o sensores de termopar para la 
medición de la temperatura. Por otro lado, los sensores termoeléctricos han sido utilizados 
ampliamente en aplicaciones científicas y de ingeniería, como también en el campo 
biomédico para el monitoreo temporal o durante la temperatura corporal [Wang, 2011]. 
 Elementos termosensibles: Este tipo de sensores se va encargar de medir la 
relación de resistencia – temperatura de alta precisión de algunos materiales y se 
utiliza para detectar la temperatura corporal, la velocidad y la densidad del medio 
[Wang, 2011] 
 Sensores de temperatura integrados: Estos sensores tienen la ventaja de tener 
una buena sensibilidad, alta linealidad y repuesta rápida. Un sensor integrado 
contiene un circuito de conducción, un circuito de procesamiento de datos, un 
control lógico y son de tamaño pequeño [Wang, 2011]. 
2.4. ACELERÓMETRO 
Para medir la velocidad y la aceleración se requieren de sensores especiales, como un 
acelerómetro que es un sensor que mide la aceleración física y se puede especificar como 
un dispositivo de un solo grado de libertad que tiene algún tipo de masa sísmica (a veces 
llamada masa de pruebas), un sistema de soporte tipo resorte y una estructura de marco 
con propiedades de amortiguación [Fraden, 2010]. Existen diversos tipos de acelerómetro, 
tales como: 
2.4.1. ACELERÓMETRO CAPACITIVO 
Un sensor de aceleración capacitiva contiene esencialmente al menos dos componentes, 
donde el primero es una placa “estacionaria “(es decir, conectada a la carcasa) y la otra es 
una placa unida a la masa inercial, que se mueve libremente dentro de la carcasa. Se 
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puede decir que una conversión de desplazamiento capacitivo es uno de los métodos más 
probados y confiables para la acelerometría [Fraden, 2010].  
2.4.2. ACELERÓMETRO PIEZORRESISTIVO 
Un acelerómetro piezorresistivo incorpora un medidor de tensión que mide la tensión en 
los resortes de soporte de masa. La tensión se puede correlacionar directamente con la 
magnitud y la velocidad del desplazamiento de la masa y, posteriormente, con una 
aceleración. Estos acelerómetros pueden detectar dentro de una amplio rango de 
frecuencias [Fraden, 2010].  
2.4.3. ACELERÓMETRO PIEZOELECTRICO 
Los acelerómetros piezoeléctricos tienen un efecto de conversión directa de energía 
mecánica en energía eléctrica, en un material cristalino compuesto de dipolos eléctricos. 
Además, estos sensores trabajan a una frecuencia tan baja como 2 Hz hasta 
aproximadamente 5 kHz. Posee un rechazo de ruido fuera de su propio eje y un amplio 
rango de temperatura de funcionamiento [Fraden, 2010]. 
2.4.4. ACELERÓMETRO MEMS 
El acelerómetro MEMS se compone de una masa de prueba móvil con placas que se 
adjuntan a través de un sistema de suspensión mecánica. Además, los acelerómetros 
MEMS son una de las opciones disponibles debido a su tamaño pequeño, tecnología más 
reciente y bajo costo; se puede decir que son los acelerómetros convencionales más 
económicos y disponibles en el mercado [Fraden, 2010].  
2.4.5. MEDICION DE LAS VARIABLES AMBIENTALES 
Para la medición y elección de los sensores ambientales es necesario tener en cuenta las 
especificaciones más importantes que son la exactitud, repetibilidad, intercambiabilidad, 
estabilidad a largo plazo, capacidad para recuperarse de la condensación, resistencia a 
contaminantes químicos y físicos, tamaño, embalaje y rentabilidad. Existen tipos de 
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sensores para la medición de las variables ambientales (temperatura ambiental y humedad 
relativa) [Wang, 2011].  
 Sensores de humedad capacitiva: Se caracterizan por su baja coeficiente de 
temperatura, capacidad para funcionar a altas temperaturas (200°C) y su 
resistencia razonable a vapores químicos. Por otro lado, éstos sensores consisten 
en una película delgada de polímero u oxido de metal entre los dos electrodos 
conductores [Wang, 2011] 
 Sensores de humedad resistiva: Contienen electrodos de metal noble que están 
depositados sobre un sustrato mediante técnicas de foto protección o electrodos 
enrollados. Su tiempo de repuesta varía entre 10 a 30 s para un cambio del 63% 
[Wang, 2011] 
2.5. AMPLIFICADORES  
La mayoría de los sensores pasivos producen señales de salida débiles que pueden ser 
del orden de micro voltios (mV) o pico amperes (pA). Por otro lado, los procesadores de 
datos electrónicos estándar (A/D, moduladores de frecuencia, grabadores de datos, entre 
otros). Requieren magnitudes de voltios (V) y miliamperios (mA). Por lo tanto, los niveles 
de amplificación deben estar alrededor de una ganancia de voltaje de hasta 10,000 y una 
ganancia de corriente hasta 1 millón. Un amplificador también puede ser un dispositivo de 
acoplamiento de impedancia, un filtro y un aislador entre la entrada y salida, los cuales 
pueden construirse mediante componentes discretos, como semiconductores, resistencias, 
capacitores e inductores [Fraden, 2010].    
2.5.1. AMPLIFICADOR OPERACIONAL 
El amplificador operacional (OPAM) es un circuito integrado (monolítico) o híbrido (una 
combinación de partes monolíticas y discretas). Un OPAM integrado puede contener 
cientos de transistores, así como resistencias y condensadores. Los amplificadores 
operaciones también se utilizan como células en circuitos integrados a medida de los tipos 
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de tecnología analógica o mixta; éstos circuitos se denominan circuitos integrados de 
aplicación específica (ASIC) [Fraden, 2010]. También, un OPAM actúa no solo como un 
amplificador puro, sino también como un generador de voltajes y corrientes, es por eso que 
tiene las siguientes propiedades: 
- Dos entradas: una está invertida y la otra no invierte. 
- Una alta resistencia de entrada y una baja resistencia de salida. 
- Un voltaje de compensación de entrada bajo (pocos mV). 
- Un alto índice de rechazo de modo común (CMRR). 
- Bajo ruido intrínseco. 
- Un amplio rango de frecuencia de operación. 
- Una baja sensibilidad a las variaciones en la tensión de alimentación. 
 
Figura 2.9. (a) Símbolo general de un amplificador operacional, y (b) características de 
ganancia y frecuencia de un OPAMP.                                                                                    
Fuente: (Fraden, 2010). 
  
2.5.2. SEGUIDOR DE VOLTAJE 
Es un circuito electrónico que proporciona conversión de impedancia de un nivel alto a 
bajo; un buen seguidor tiene una ganancia de voltaje muy cercana a la unidad, por lo 
general, 0.999 a frecuencias más bajas y una alta ganancia de corriente. Se puede decir 
entonces, que es un amplificador de corriente y convertidor de impedancia. Su alta 
impedancia de entrada y sus bajas impedancias de salida lo hacen indispensable para la 





Figura 2.10. Seguidor de voltaje con un amplificador operacional.                                         
Fuente: (Fraden, 2010). 
 
2.5.3. AMPLIFICADOR DE INSTRUMENTACIÓN 
Un amplificador de instrumentación (IA) tiene dos entradas y una salida. Se distingue de 
un amplificador operacional convencional por su ganancia finita que generalmente no es 
más de 100 y también por la disponibilidad de ambas entradas para conectarse a la señal 
fuente. La función principal del IA es producir una señal de salida que sea proporcional a 
la diferencia de voltajes entre sus entradas:  
𝐕𝐨𝐮𝐭 = 𝐚(𝐕+ − 𝐕−) = 𝐚∆𝐕 
   V+: Voltaje de entrada no inversora 
   V-: Voltajes de entrada inversora  
   a: Ganancia  
Ecuación 1. Cálculo de la ganancia del amplificador de instrumentación.                                                                                                                    
Fuente: (Fraden, 2010). 
 
Es importante asegurar altas resistencias de entrada para que el amplificador pueda usarse 
en una forma diferencial; por lo tanto, el IA debe tener una alta relación de rechazo en 
modo común (CMRR), es decir, su señal de salida debe ser insensible al valor de V+ o V-
También, un amplificador de instrumentación puede construirse a partir de varias OPAM 




Figura 2.11. Amplificador de instrumentación.                                                                        
Fuente: (Fraden, 2010). 
 
2.5.4. AMPLIFICADORES DE CARGA 
Los amplificadores de carga (CA) son una clase muy especial de circuitos, pues deben 
tener corrientes de polarización extremadamente bajas. Estos amplificadores se emplean 
para convertir señales de voltaje de los sensores capacitivos, sensores piezoeléctricos o 
detectores cuánticos, los cuales pueden generar cargas muy pequeñas (pico-coulombs, 
pC) o corrientes (pico – amperios). Estos amplificadores están disponibles comercialmente 
para aplicaciones de precisión [Fraden, 2010].  
 
Figura 2.12. (a) Convertidores de carga a tensión y (b) de corriente a tensión.                   
Fuente: (Fraden, 2010). 
 
2.6. FILTROS 
La repuesta en frecuencia de un filtro es la gráfica de su ganancia de tensión en función de 
la frecuencia. Existen cinco tipos de filtro: paso bajo, paso alto, paso banda, banda 
eliminada y paso todo [Malvino, 2007]. 
2.6.1. FILTRO PASO BAJO 
40 
 
Un filtro paso bajo deja pasar todas las frecuencias desde cero hasta la frecuencia de corte 
y bloquea todas frecuencias que se encuentran por encima de la frecuencia de corte. 
Además, las frecuencias entre cero y la frecuencia de corte definen la banda de paso, y las 
frecuencias por encima de la frecuencia de corte definen la banda eliminada [Malvino, 
2007]. 
 
2.6.2. FILTRO PASO ALTO  
Un filtro paso alto bloquea todas las frecuencias desde cero hasta la frecuencia de corte 
dejando pasar todas las frecuencias por encima de la frecuencia de corte. Además, las 
frecuencias entre cero y la frecuencia de corte define la banda eliminada. Las frecuencias 
por encima de la frecuencia de corte definen la banda de paso [Malvino, 2007]. 
 
Figura 2.13. (a) Respuesta ideal del filtro paso bajo. (b)  respuesta ideal del filtro paso 
alto.                                                                                                                                          
Fuente: (Fraden, 2010). 
 
2.6.3. FILTRO PASO BANDA 
Un filtro paso banda bloquean todas las frecuencias desde cero hasta la frecuencia de corte 
inferior, todas las frecuencias comprendidas entre la frecuencia de corte inferior y la 
frecuencia de corte superior se dejan pasar y, por último, se bloquean todas las frecuencias 




Figura 2.14. Respuesta ideal del filtro paso banda.                                                                   
Fuente: (Malvino, 2007). 
 
2.6.4. FILTRO BANDA ELIMINADA 
Este filtro deja pasar todas las frecuencias desde cero hasta la frecuencia de corte inferior, 
bloqueando todas las frecuencias comprendidas entre la frecuencia de corte inferior y 
superior. Además, deja ingresar todas las frecuencias por encima de la frecuencia de corte 
superior [Malvino, 2007].  
 
2.6.5. FILTRO PASO TODO 
Un filtro paso ideal, solo presenta banda de paso y no presenta banda eliminada, por eso, 
deja pasar todas las frecuencias entre cero e infinito. Además, este filtro presenta 
atenuación de cero para todas las frecuencias [Malvino, 2007]. 
 
 
Figura 2.15. (a) Respuesta ideal del filtro de banda eliminada. (b)  respuesta ideal del 
filtro paso todo.                                                                                                                       
Fuente: (Malvino, 2007). 
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2.6.6. FILTRO NOTCH 
El filtro notch o de muesca se va encargar de atenuar o eliminar altamente un componente 
de frecuencia particular del espectro de la señal de entrada, dejando la amplitud de las 
otras frecuencias relativamente sin cambios. Un filtro notch es esencialmente un filtro de 
banda con una banda de detención muy estrecha y dos bandas de paso. Por otro lado, 
este filtro nos permite eliminar ciertas frecuencias de 50, 60 y 400 Hz de las líneas de 
suministro eléctrico, también el rizado de 100 Hz que producen los rectificadores de onda 
completa y también las frecuencias altas que generan las fuentes de alimentación [Dutta 
Roy, 2001].  
En la figura 17, se muestra la repuesta de amplitud H1(ω) de un filtro muesca, también el 
ancho de banda (BW) de rechazo a -3dB. Para un filtro de muesca ideal, el BW debería 
ser cero y la atenuación a la frecuencia de la muesca deber ser infinita [Dutta Roy, 2001]. 
 
Figura 2.16. Repuesta de amplitud normalizada H1 (ω) del filtro notch o de muesca..                         
Fuente: (Dutta Roy, 2001). 
 
2.7. CONVERTIDOR ANALOGO DIGITAL 
Los convertidores analógico digital (ADC) van desde circuitos discretos, circuitos 
integrados monolíticos hasta circuitos híbridos de alto rendimiento. Además, los 
convertidores ADC transforman datos analógicos, generalmente voltajes, en un formato 
digital equivalente, que permiten ser compatibles con dispositivos de procesamiento de 
datos digitales [Fraden, 2010]. 
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Las características clave de los convertidores ADC incluyen linealidad, precisión absoluta 
y relativa, resolución, velocidad de conversión, estabilidad y precio. Por otro lado, los 
convertidores ADC más populares se basan en una técnica de aproximaciones sucesivas 
debido a un compromiso inherentemente bueno entre la velocidad y la precisión.  
Existen otras técnicas que no requieren de una alta velocidad de conversión, tales como 
los moduladores de ancho de pulso (PWM) de rampa doble, cuádruple pendiente, 
convertidores voltaje a frecuencia (V/F) y convertidores de resistencia a frecuencia (R/F) 
[Fraden, 2010]. 
 
Figura 2.17. Conversión análogo – digital.                                                                       
Fuente: (Fraden, 2010). 
2.8. DSPIC 
Los DSPIC aparecen después que los DSP (Procesadores Digitales de Señales), donde 
Microchip ha unido toda la potencialidad de sus microcontroladores agregado con el 
rendimiento y las prestaciones de un DSP.  
Los DSPIC se caracterizan por alcanzar un rendimiento de 40 MIPS (Microprocessor 
without Interlocked Pipeline Stages) e integrando memoria FLASH de alta calidad. 
Asimismo, los DSPIC presentan originales recursos de hardware y permiten aplicaciones 
en el campo del procesamiento de las señales analógicas y digitales. Los DSPIC se 
agrupan en dos familias: DSPIC30F y DSPIC33F. 
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Tabla 2.4. Diferencias entre las familias DSPIC30F y DSPIC33F. 
FAMILIA DSPIC30F FAMILIA DSPIC33F 
26 modelos disponibles 27 modelos disponibles 
 Controlador de DMA (8 canales) 
5 temporizadores 9 temporizadores 
Modos de trabajo con baja energía: 
 IDLE 
 SLEEP 




Alimentación de 2 a 5.5 V Alimentación de 2 a 3.6 V 
Rendimiento: 30 MIPS a 4.5 a 5.5 V Rendimiento: 40 MIPS a 3.3 V 
Pocos vectores de interrupción (62) Muchos vectores de interrupción (118) 
Memoria EEPROM  
Memoria FLASH de 144 KB Memorias FLASH DE 256 KB 




    Fuente: (Angulo Usategui, 2008). 
 
2.8.1. ARQUITECTURA DE LA CPU  
Es el encargado de permitir, realizar y ejecutar las instrucciones para decidir qué hacer 
cuando los datos pasen por sus registros. Además, es el núcleo del DSPIC y se puede 
dividir en 6 bloques principales [Angulo Usategui, 2008]: 
2.8.2. MEMORIA DE DATOS 
La memoria de datos RAM (SDRAM) se estructura en 2 espacios denominados X e Y, que 
se van a encargar del acceso simultaneo, permitiendo alcanzar hasta 8 KB de capacidad, 
siendo el tamaño de 16 bits en todas sus posiciones y presenta una memoria de datos no 
volátil de tipo EEPROM en los modelos DSPIC30F. Por otro lado, los modelos DSPIC33F 





Figura 2.18. Bloques principales a la arquitectura interna del DSPIC.                                  




Figura 2.19. Memoria de datos del DSPIC.                                                                      
Fuente: (Angulo Usategui, 2008). 
 
2.8.3. MEMORIA DE PROGRAMA 
La memoria de programa se va encargar de almacenar todas las instrucciones del 
programa de tipo FLASH, que tienen un tamaño de 24 bits similar al de la mayoría de las 
instrucciones y puede alcanzar 144 KB como máximo. La memoria FLASH de los modelos 
33F trabaja a 3,3 V, con el inconveniente que puede ser escrita y borrada solo 1000 veces. 
Por otro lado, la memoria de instrucciones de los modelos DSPIC30F es más lenta que la 
de los modelos DSPI33F [Angulo Usategui, 2008]. 
Camino de datos 
En el camino de datos se ejecutan las instrucciones y se procesan los datos en un banco 
de 16 registros de trabajo (W) de 16 bits de longitud, donde cada uno cumple una función 
concreta, las cuales todos éstos se conectan a una ALU (Unidad Aritmética Lógica). 
Asimismo, existen instrucciones que tardan más de un ciclo en ejecutarse como las 
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instrucciones que manejan doble longitud de palabras, las instrucciones dirigidas al control 
de flujo (saltos, llamadas y retornos) y las instrucciones que acceden a un operando en el 
espacio de la memoria de programa [Angulo Usategui, 2008]. 
 
Figura 2.20. Camino de datos del DSPIC.                                                                         
Fuente: (Angulo Usategui, 2008). 
 
2.8.4. PUERTOS DE ENTRADA Y SALIDA MULTIFUNCIÓN  
Cada una de las entradas y salidas controlan varias funciones multiplexadas en el tiempo, 
como algunas dedicadas al control de los voltajes de alimentación, señales de reloj, 
interrupciones externas, manejo de periféricos integrados y las señales del sistema. Por 
otro lado, los modelos dsPIC30F presenta 60 líneas de entrada y salida multifunción, donde 
pertenecen 4 a puerto “A”, 16 puerto “B”, 5 puerto “C”, 16 puerto “D”, 10 puerto “E”, 9 puerto 
“F” y, 8 puerto “G”, mientras que los modelos dsPCI33F poseen 87 líneas de entrada y 
salida multifunción, de las cuales 14 pertenecen a puerto “A”, 16 a puerto “B”, 8 a puerto 
“C”, 16 a puerto “D”, 10 a puerto “E”, 11 a puerto “F” y 12 a puerto “G” [Angulo Usategui, 
2008].  Los pines de entrada y salida presentan los siguientes recursos: 
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 Temporizadores: Orientados a controlar tiempos, pueden contener de 3 a 5 
temporizadores de 16 bits en los DSPIC30F y hasta 9 en los modelos DSPIC33F; 
lo temporizadores pueden funcionar en 4 modos (Temporizador síncrono, contador 
síncrono, contador asíncrono y contador con disparo por acumulación de tiempo) 
[Angulo Usategui, 2008]. 
 Conversores A/D: Se van encargar de convertir la señal analógica de entrada en 
un valor digital de 10 bits (alta velocidad) y 12 bits (alta resolución) [Angulo 
Usategui, 2008]. 
 Módulo de comparación / PWM: Este recurso es muy eficaz para aplicaciones 
que requieran generar impulsos de anchura variable y operaciones simples de 
PWM. Existen algunos modelos de DSPIC que se van encargar para el control de 
motores [Angulo Usategui, 2008].  
 Modulo UART: Es un elemento que se va encargar de soportar la comunicación 
serie asíncrona y funciona de forma bidireccional para el trabajo de muchos 
periféricos. La comunicación se realiza mediante dos líneas, una transmite UTX y 
la otra recepción URX permitiendo la entrada y salida de los bits a una frecuencia 
controlada internamente [Angulo Usategui, 2008].  
 Modulo I2C: Este módulo es muy empleado en las transferencias de información 
con otros microcontroladores, conversores AD, registros de desplazamiento, entre 
otros. Por otro lado, presenta un hardware que permite trabajar en modo esclavo o 
modo maestro [Angulo Usategui, 2008].  
 Modulo DCI: Permite la comunicación con otros dispositivos comunes como los 
codificadores y decodificadores de audio (CODEC), telefonía, eliminación de eco, 
reconocimiento de voz, conversores ADC/DAC, entre otros [Angulo Usategui, 
2008].  
 Modulo QEI: Este módulo permite la detección de velocidad y posición en los 
sistemas rotaciones propias de los ejes de motores. 
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 El perro guardián (WDT): Es un temporizador que tiene como única misión, de 
vigilar el procesamiento del flujo de control para reiniciar el procesador cuando se 
produzca un fallo. Normalmente detecta cuando queda colgado el procesador por 
medio de un bucle infinito o está esperando una condición que nunca ocurre [Angulo 
Usategui, 2008].  
2.8.5. PERIFERICOS INTEGRADOS 
Son los periféricos que se incorporan a cada uno de los modelos de la familia DSPIC30F y 
DSPIC33F para realizar las aplicaciones a las que se destinan como los periféricos 
analógicos, periféricos digitales y módulos de comunicación [Angulo Usategui, 2008]. 
2.8.6. GESTION DEL SISTEMA Y DE LA ENERGÍA 
Este bloque se va encargar de realizar la generación de las señales de reloj, la optimización 
de la energía y el control y la generación de las acciones adecuadas ante los fallos. Por 
otro lado, en este bloque el DSPIC30F dispone de dos modos de trabajo con bajo consumo 
de energía como son IDLE y SLEEP; en cambio, el DSPIC33F aparte de contener estos 
dos modos también tiene otro modo llamo DOZE (aumenta temporalmente el ciclo de 
instrucción del procesador al disminuir la frecuencia de funcionamiento, reduciendo el 
consumo de energía) [Angulo Usategui, 2008]. 
 
Figura 2.21. Esquema de la gestión del sistema y de la energía.                                       
Fuente: (Angulo Usategui, 2008). 
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2.9. LENGUAJES DE PROGRAMACIÓN  
Existen una gran variedad de lenguajes de programación, donde algunos han evolucionado 
durante el tiempo y otros continúan vigentes por muchos años. Los lenguajes de 
programación son un conjunto de comandos u órdenes para describir un proceso deseado; 
además presenta enunciados propios e instrucciones para cada lenguaje usado. A 
continuación se describirán algunos de ellos: 
2.9.1. LENGUAJE BASIC 
BASIC es considerado como el lenguaje de programación más fácil de usar, además 
permite desarrollar más rápido y mucho más sencillo aplicaciones para PIC en 
comparación a otros tipos de lenguaje. Por otro lado, con el fin de facilitar la programación; 
Basic proporciona una serie de rutinas integradas y de biblioteca, tales como la 
comunicación en serie, la generación de señales PWM, la impresión en la pantalla LCD, 
entre otros [Matić, 2003]. 
El lenguaje BASIC no puede controlar el programa en cuanto al tiempo de ejecución y al 
control de registro bit a bit. Además, no permite el manejo de interrupciones simultáneas 
en este lenguaje y no reduce el tamaño de la memoria de programa PIC [Matić, 2003]. 
2.9.2. LENGUAJE ENSAMBLADOR 
El lenguaje ensamblador o assembler, es de bajo nivel y está diseñado para computadores, 
microprocesadores y microcontroladores; el cual representa varias instrucciones en código 
simbólico y una forma más comprensible. Además, el lenguaje tiene su propio conjunto de 
instrucciones para manejar diversas operaciones, como obtener información del teclado, 
mostrar información en la pantalla y realizar otros trabajos [Blum, 2005]. Unas ventajas del 
ensamblador son: 
 Requiere menos memoria y tiempo de ejecución. 
 Permite trabajos complejos específicos de hardware de una manera más fácil. 
 Es adecuado para trabajos de tiempo crítico. 
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 Es más adecuado para escribir rutinas de servicio de interrupción.  
2.9.3. LENGUAJE PHYTON 
Python es un lenguaje de programación de código abierto que permite crear juegos, escribir 
en una interface gráfica de usuario y desarrollar aplicaciones web. Por otro lado, el lenguaje 
Python es muy parecido a escribir declaraciones regulares en inglés; debido a que no está 
escrito en lenguaje legible por máquina (los programas Python deben procesar antes de 
que las maquinas puedan ejecutarlas). Python es un lenguaje interpretado que permite 
ejecutar el código declarado y lo traduce a un código de bytes de forma legible por la 
máquina. Además, el lenguaje Python esta orientado a objetos facilitando a los usuarios 
administrar y controlar estructuras de datos para crear y ejecutar programas [Johansen, 
2016]. 
Asimismo, el lenguaje de programación Python presenta ventajas muy atractivas para el 
uso profesional, asi como para el aprendizaje de la programación. Por ello, el lenguaje 
Python presenta características importantes para su uso como son las siguientes: 
 Python es un programa legible que permite usar instrucciones claras, concisas y 
simples para aquellos que no tienen antecedentes sustanciales de programación. Por 
ello, son más fáciles de mantener, mejorar o depurar [Johansen, 2016]. 
 Python es un lenguaje muy expresivo, suelen ser bastantes más cortos que sus 
equivalentes como el lenguaje C y Java [Johansen, 2016]. Además, tiene 
características integradas bien diseñadas y una biblioteca estándar, haciéndolo más 
eficiente [Johansen, 2016].  
 Python se puede ejecutar en diferentes plataformas como son Windows, Linux, Mac 
OS X, así como en otros sistemas operativos y dispositivos de formato pequeño. 
También se ejecuta en microcontroladores utilizados en controles remotos, dispositivos 
integrados y juguetes, entre otros dispositivos similares [Johansen, 2016]. 
 
2.9.4. LENGUAJE C 
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El lenguaje C es un lenguaje de programación de propósito general, y se usa para escribir 
programas en muchos dominios diferentes, como computación numérica, aplicaciones 
gráficas, sistemas operativos, entre otros. Además, proporciona construcciones de 
programación estructurada de “alto nivel” como agrupación de sentencias, toma de 
decisiones y bucles, así también de “bajo nivel “ como la capacidad de manipular bytes y 
direcciones [Hejlsberg, 2010]. 
Gran parte de la funcionalidad del lenguaje C es a través de rutinas de software 
denominadas funciones. El lenguaje C está acompañado por una biblioteca estándar de 
funciones que proporciona una colección de operaciones de uso común. Por otro lado, este 
lenguaje no permite controlar todos los tiempos y los registros bit a bit [Blum, 2005]. El 
lenguaje C contiene variantes de lenguajes como Objective-C, C ++, y también se han 
creado numerosos lenguajes inspirados en la sintaxis C, como Java y C #.  
 
Figura 2.22. Ejemplo de código en lenguaje C.                                                                            
Fuente: (Hejlsberg, 2010). 
 
2.10. INTERFAZ GRAFICA DE USUARIO 
El diseño de la interfaz gráfica de usuario (GUI) es un subconjunto de un campo de estudio 
denominado interacción persona – computadora (HCI). Además, la GUI se la puede definir 
como la parte de una computadora y su software que el usuario puede ver, oír, tocar, hablar 
o de otra manera, entender o dirigir. La interfaz de usuario tiene dos componentes: entrada 
(que permite al usuario comunicar sus necesidades o deseos a la computadora) y la salida 
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(trasmite los resultados al usuario) [Galitz, 2002]. Existen herramientas y lenguajes para el 
desarrollo de interfaces de usuario, entre ellas tenemos:  
2.10.1. GLADE 
Glade es una interface gráfica de usuario para GTK +, que permite construir de forma 
gráfica e interactiva. Además, permite diseñar interfaces graficas de usuario guardados 
como archivos XML. Los archivos XML describen el diseño de la GUI. Otra manera de usar 
Glade, es que se genere el código C que crea la interfaz; esta opción suele ser poco 
recomendable porque es un poco engorrosa. Una GUI creada con Glade se puede utilizar 
con cualquier lenguaje de programa, siempre que el idioma permita el acceso a Libgtk o 
Libglade [Mahlow, 2010].   
2.10.2. GTK +  
GTK + permite crear interfaces graficas de usuario. Su licencia desarrolla programas libres 
como también aplicaciones comerciales, todo eso sin pagar licencias o regalias para su 
uso. GTK + se ha construido en base a tres librerías como: GDK (para interactuar con 
sistema gráfico), gdk-pixbuf (para manipular imágenes) y Glib (para integración con el 
sistema operativo). GTK + ha diseñado constantes mejoras que le permite lograr una gran 
velocidad de ejecución, interactuar con diferentes lenguajes de programas como C, C ++, 
Python, C # y ser un ambiente de desarrollo multiplataforma [Nieto Arroyo, 2017].  
2.10.3. ECLIPSE 
Eclipse es una plataforma con un marco integral de código abierto para el desarrollo de 
IDE (entorno de desarrollo). Contiene gran cantidad de base de bloques de construcción 
donde los IDEs personalizados puedan construir e integrar juntos [Johansen, 2016]; 
además el IDE Eclipse ofrece a los programadores una interfaz fácil, amigable, con un 
editor de textos que ayuda a diferenciar las variables como las palabras reservadas 
[Ormonde Medeiros, 2007].  
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La mayoría de los IDE de eclipse, siguen una arquitectura similar independiente del idioma 
de destino; esto quiere decir, que se dividen componentes principales separados donde 
cada componente se empaqueta en un complemento propio. Por lo general existen dos 
componentes principales: el núcleo y la interfaz de usuario (UI). Puede haber componentes 
para la compilación, la depuración o la documentación, según si su tamaño merece un 
complemento por separado [Johansen, 2016]. Entre las características principales de 
Eclipse, se tienen las siguientes: 
 Una interfaz gráfica de usuario (GUI) fácil de usar que navega por su jerarquía de 
código. 
 Ayuda como corregir errores y contiene una corrección automática de errores. 
 La sintaxis que muestra el código fuente en un formato de código de color que permite 
mejorar la legibilidad. 
 Compilación de una sola clave y ejecución de un solo programa. 
 Una integración con repositorios de control de versiones de código fuente.  
 
Figura 2.23. Arquitectura del complemento de la plataforma Eclipse.                                    
Fuente: (Ormonde Medeiros, 2007). 
 
2.10.4. VISUAL BASIC 
Visual Basic es una herramienta que permite desarrollar interfaces de usuario grafica (GUI), 
basadas en Windows. Además, tiene un aspecto familiar para el usuario y está controlado 
por eventos, lo que significa que el código permanece inactivo hasta que se le pide que 
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responda por algún evento [Tylee, 1998]. Además, Visual Basic tiene algunas 
características importantes como:  
 Un montón de iconos e imágenes para su uso. 
 Respuesta a las acciones del mouse y el teclado. 
 Arreglo completo de funciones matemáticas, manejo de cadenas y gráficos. 
 Puede manejar matrices de control, variables fijas y dinámicas. 
 Poderosas herramientas de acceso a bases de datos Support Soporte de ActiveX. 
 El asistente de empaquetado y distribución simplifica la distribución de sus 
aplicaciones. 
2.10.5. QTK 
Es una herramienta edificada sobre TCL/TK (lenguaje de programación interpretado y 
multiplataforma), que permite a los diseñadores de interfaces de usuario adoptar un 
enfoque basado en modelos rentables para el diseño de interfaces de usuario ejecutables 
[Grolaux, 2000]. QTK ofrece cuatro ventajas: 
 La unicidad de lenguaje. 
 Un costo de desarrollo reducido. 
 Una estrecha integración de herramientas. 
 Una mayor expresividad. 
2.11. BLUETOOTH 
Los dispositivos habilitados por Bluetooth trabajan en la banda científica, médica e 
industrial de 2.4 Gigahertz (GHz), Los dispositivos que utilizan Bluetooth operan con 
setenta y nueve frecuencias de 1 Megahertz (MHz). Además usan una técnica llamada 
salto de frecuencia, el cual minimiza la interceptación e interferencia de otras redes, los 
cuales se dividen en pequeñas partes llamadas paquetes. El transmisor y el receptor 
intercambian un paquete de datos en una frecuencia, y luego saltan a otra frecuencia para 
intercambiar otro paquete. Este proceso se repite hasta que se transmiten todos los datos. 
56 
 
Existen tres clases de dispositivo de radio Bluetooth, con rangos diferentes: Clase 1 (100 
metros), Clase 2 (50 metros) y clase 3 (10 metros). [Nieto Martelo & Padilla Cerda, 2010] 
 
Figura 3. Los dispositivos con Bluetooth saltan entre las frecuencias hasta 1600 veces 
por segundo. 
Fuente: (Nieto Martelo & Padilla Cerda, 2010). 
 
2.12. MICROMOTOR ELECTRICO DE VIBRACIÓN 
Un micromotor eléctrico de vibración se va encargar de convertir la energía eléctrica en 
movimiento mecánico, además los micromotores de vibración producen diferentes tipos de 
vibraciones que son usados en interfaces hápticas (tipo de computación física que genera 
un estímulo mediante el computador, por el cual quien percibe es el ser humano), como 
celulares, pantallas táctiles, controles de juego, entre otros. Por otro lado, el uso de estos 
micromotores en ciertos proyectos o prototipos puede marcar la diferencia con otros 
productos [Nieto Martelo & Padilla Cerda, 2010]. 
 
Figura 4. Micromotor eléctrico de vibración 







2.13. NORMAS INTERNACIONALES EMPLEADAS  
2.13.1. NORMA IEC 60601 
 
Esta norma se va encargar de cubrir la seguridad, el rendimiento esencial y la 
compatibilidad electromagnetica de los equipos medicos, esta norma se aplica a todos los 
equipos biomédicos para hacer utilizado en el diagnostico, tratamiento o seguimiento de 
un paciente, ademas esta norma contiene alredero de 10 estandares colaterales y 
alrededor de 80 estandares particulares. Es por ello, otra norma importante es IEC 60601-
1 el cual describe los requerimientos de seguridad para equipos biomédicos con el fin de 
proteger al operaador, al entorno y al paciente; estas pruebas que se realizan en esta 
norma es para determinar si el dispositivo cumple con los diferentes valores maximos de 
voltaje, corriente y resistencia dadas en la norma. Para la tension de red debe tener una 
variación de +- 10% en la tension nominal, para la corriente se realizan pruebas de fugas 
de corriente y para el tema de la resistencia a tierra debe estar comprendida según la norma 
menores a 0.1 Ω para cables extraibles y menores de 0.2 Ω para equipos con cable fijo [Salazar 
& Cuervo, 2013].  
 
2.13.2. NORMA ANSI / AAMI / ISO 13485 
 
Es la norma ideal para industria de equipos medicos que garantiza el cumplmiento 
adecuado y las necesidades del cliente en clinicas, hospitales u otros entornos medicos y 
también para mantenener seguros a los profesionales. El estandar 13485 va requerir que 
las empresas de dispositivos medicos tengan un sistema de calidad eficaz para obtener 
esta norma, es por ello que actualmente casi el 80% de las empresas de dispositivos 
medicos tienen esta cerficiacion ISO o planena obtenerla y el 90% de estas empresas que 
su proceso de certifiacion ISO fue criticamente importen y las razones para obterner esta 
certifiaccion es porder vender en Europa, Canada, calidad del producto mejorada y 
demanda del cliente [Goodall & Bos, 2013].   
 
2.13.3. NORMA IEC – 80001 
 
 
Esta norma internacional define las funciones, responsabilidades y actividades que son 
necesarias para la gestión del riesgo de las redes que incorporab dispositivos medicos para 
tratar la seguridad efectiva y seguridad de datos y sistemas, ademas esta norma no 
especifica los niveles de riesgo aceptable. Por otro lado esta norma se aplica despues que 
un dispositivo medico haya sido aquirido por una organización responsable y sea candidato 




METODOLOGIA Y CRITERIOS DE DISEÑO 
 
Para el prototipo a realizar, se utilizará un chaleco neonatal que tendrá parámetros 
importantes para evitar durante el estado sueño – vigilia, el síndrome de muerte súbita del 
lactante (SMSL). Para el desarrollo de la adquisición se observan etapas fundamentales, 
como la captación de señales fisiológicas y ambientales que van hacer captados por los 
siguientes sensores; sensor de fuerza resistiva (frecuencia respiratoria), electrodos 
superficiales (frecuencia cardiaca), Termistor NTC (temperatura), acelerómetro 
(posicionamiento), sensor ambiental (humedad relativa y temperatura ambiental).  
 
Figura 3.1. Diagrama de bloques del sistema propuesto.                                                      
Fuente: Elaboración Propia 
Posteriormente, en la etapa de procesamiento se envían las señales fisiológicas y 
ambientales al conversor análogo digital del dsPIC, el cual se va encargar de procesarlas 
mediante el algoritmo utilizado. Luego, en la etapa de comunicación inalámbrica, se envía 
los datos procesados, a través del módulo Bluetooth, hacia una laptop donde se tendrá una 
aplicación de software donde el usuario podrá ingresar directamente hacia él, para así 
lograr visualizar en tiempo real las variables fisiologicas y ambientales obtenidas. Por otro 
lado, existe una etapa de realimentación, donde en el caso en que disminuya la frecuencia 
59 
 
respiratoria (< 20 lpm), se activarán los micromotores que estarán colocados también en el 
chaleco, permitiendo el despertar del neonato, donde el sistema se alimentará de una 
batería de ion litio de 3.7 V. A continuación, se explicará cada uno de los componentes 
utilizados a nivel de software y hardware del prototipo, así como el criterio utilizado para 
elegir cada componente.  
3.1. PARAMETROS DEL SISTEMA 
3.1.1. FRECUENCIA RESPIRATORIA 
La frecuencia respiratoria es un parámetro importante para el desarrollo del prototipo, de 
ella depende los ciclos respiratorios por minuto del neonato o lactante para determinar si 
detecta anomalías en la respiración que puedan causarle SMSL, donde según estudios la 
frecuencia respiratoria varía según la edad del paciente. Posteriormente, el sensor debe 
ser de fácil adquisición y compatible con el microcontrolador, por ello se han considerado 
las siguientes opciones: 
Sensor de Fuerza Resistiva (FSR) 
El sensor de fuerza resistiva está fabricado de una gruesa capa de polímero que muestra 
una disminución de la resistencia en función del aumento de la fuerza aplicada a la 
superficie activa, además su sensibilidad a la fuerza está optimizada para su uso en el 
control táctil humano de dispositivos electrónicos, permitiendo una medición aproximada 
0.1 Kg / cm^2 – 10 kg / cm^2 con un tiempo de subida de 1 – 2 msec.  
 
Figura 3.2. Sensor de fuerza resistiva (FSR).                                                                                                 
Fuente: (Interlink Electronics, 2019). 
 
Sensor de flexión 
Es un sensor que a medida que se flexiona, la resistencia a través del sensor aumenta; 
presenta una tecnología patentada por Spectra Symbol; la resistencia del sensor de flexión 
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cambia cuando los pads de metal están alejados de la banda flexible. Por otro lado, 
presenta una resistencia plana de 25 K ohms y presenta una tolerancia de resistencia +/- 
30 %.  
 
Figura 3.3. Sensor de flexión 4.5 “.                                                                                                            
Fuente: (Spectra Symbol, 2019). 
 
A continuación, en la tabla 3.1, se muestran las principales características de los sensores 
mencionados para la frecuencia respiratoria.  
Tabla 3.1. Tabla comparativa de los sensores de la frecuencia respiratoria. 
 
 SENSOR DE FRECUENCIA RESPIRATORIA 
CARACTERISTICAS FSR 406 SENSOR FLEXIBLE 4.5" 
CICLO DE VIDA > 10 millones > 1 millon  
RESISTENCIA DE REPOSO > 10 M ohms 10 K ohms 
AREA ACTIVA 38.1 x 38.1 mm  95.25 mm 
DISPOSITIVO MEDICO SI SI 
PRECIO (SOLES) 66.01 90.39 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Después de comparar las características de los sensores mencionados en la Tabla 3.1, se 
decide trabajar con el sensor de fuerza resistiva (FSR) ya que presenta, características 
superiores que el sensor flexible 4.5”. Entre ellas, el ciclo de vida del sensor FSR es 10 
veces más que el sensor flexible. Por otro lado, una de las características importantes de 
ambos sensores es que ambos son para uso clínico, pero otro punto a favor del FSR es 
que su precio es inferior al sensor flexible 4.5”. Según el fabricante del sensor FSR, dicho 
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sensor presenta una baja sensibilidad de fuerza (alrededor de 0.1 Newton) y una resolución 
de fuerza continua, tal como se detalla en su propia hoja de datos o datasheet. 
 
Figura 3.4. FSR montado en el prototipo para la captación de la frecuencia respiratoria. 
Fuente: Elaboración Propia 
 
Existen diferentes técnicas para la monitorización de la frecuencia respiratoria del neonato, 
para el prototipo se utilizará la impedancia torácica, la cual genera cambios en los voltajes 
y corrientes a través del tórax, los cuales serán detectados por el sensor de fuerza resistiva 
FSR. El sensor utilizado estará colocado en el chaleco a la altura de la línea medio axilar 
derecha del neonato. En la figura 3.5 se muestra la ubicación del sensor utilizado: 
 
Figura 3.5. Ubicación del sensor de fuerza resistiva incorporado en el chaleco para 
medición de la frecuencia respiratoria.                                                                                 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Selección del circuito integrado de captura 
A veces los sensores generan señales peligrosas o difíciles para procesarlas, por eso es 
necesario un circuito integrado de captura ya que existen señales que requieren un 
acondicionamiento para diferentes variedades de aplicaciones como filtrado, linealización, 
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amplificación o aislamiento. Para la realización del prototipo, el circuito integrado de captura 
debe tener una entrada “riel-a-riel”, permitiendo que la salida de tensión del circuito 
integrado esté muy cercano al voltaje de alimentación; para tener un mejor rendimiento con 
los sensores utilizados. En la tabla 3.2 se muestran las diferentes opciones para la elección 
del circuito integrado de captura.  
Tabla 3.2. Tabla comparativa del circuito integrado de captura 
 
 AMPLIFICADOR OPERACIONAL 
PARAMETROS TL084 TSV358 MCP6004 
VOLTAJE (V) +/- 18  2.5 a 6 1.8 a 6 
CORRIENTE DE COMPENSACION DE 
ENTRADA 5 pA 30 nA +/- 1 nA 
CMRR (db) 86 80 76 
PSRR (db) -- -- 86 
RUIDO A 1 KHZ (nV/√HZ) 18 27 28 
RIEL A RIEL NO SI SI 
PRECIO (SOLES) 4.06 42.41 7.49 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Con las especificaciones mencionadas en la tabla 3.2 por cada circuito integrado de 
captura, se selecciona el MCP6004, por su alto rechazo de la fuente de alimentación, 
presenta una entrada “riel a riel” y según recomendación del fabricante Microchip, éste 
circuito integrado posee una corriente de suministro IQ = 100 uA, una margen de fase: 90° 
y una ganancia de producto de ancha de banda de un 1 MHz. 
 
Figura 5.6. Amplificador operacional MCP6004.                                                                                         
Fuente: (Microchip, 2019). 
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Etapa de acondicionamiento para la detección de la frecuencia respiratoria 
 
Para la etapa de acondicionamiento de la frecuencia respiratoria, el circuito implementado 
utiliza una resistencia flexible para captar el movimiento de la respiración por medio de los 
músculos intercostales del lactante, donde el sensor se conecta con una resistencia R24 a 
manera de divisor de voltaje para conseguir siempre una caída de tensión. Luego, se 
ingresa a un seguidor de voltaje (U6A) utilizando el MCP6004, para nuevamente aplicar 
otro divisor de tensión cuando exista un voltaje máximo de 5 V y en su salida pueda 
aparecer un voltaje de 3.3 V, a fin de que pueda trabajar el pin analógico del procesador 
(FLEX_AN). El cálculo se muestra en la siguiente ecuación. 




5 𝑉 𝑥 10 𝐾Ω
(4.7 𝐾Ω + 10KΩ)
= 3.40 𝑉 ≅ 3.3 𝑉 
Ecuación 2. Cálculo del divisor de voltaje después del amplificador operacional U6A. 
 
Asimismo, la siguiente etapa es un comparador (U6C) donde la referencia negativa es 
alimentada a través de una señal variable que proviene de un filtro pasa baja de 15 Hz, 
permitiendo convertir la señal DC continua a una señal PWM que proviene del procesador, 
por último, la salida del comparador ingresa a otro filtro pasa baja de 15 Hz. 






= 15.92 ≅ 15 𝐻𝑧 
Ecuación 3. Cálculo del filtro pasa baja de 15 Hz. 
3.1.2. SENSOR DE LA FRECUENCIA CARDIACA 
Otro parámetro importante para el prototipo es la frecuencia cardiaca, donde se empleará 
el método de electrocardiografía (ECG), el cual, permitirá obtener las señales eléctricas 
durante la expansión y contracción de las cámaras del corazón, por medio de electrodos 
de superficie colocados en el chaleco del lactante.  
Además, es importante controlar los latidos cardiacos durante el estado sueño – vigilia, ya 




Figura 3.7. Circuito para el acondicionamiento de la frecuencia respiratoria                                              
Fuente: Elaboración propia. 
Entonces para el desarrollo del ECG, el amplificador de instrumentación, el circuito 
integrado de captura y el conversor de voltaje positivo a negativo, deben ser de fácil 
adquisición. Por ello, se han considerado las siguientes opciones:  
Amplificador de instrumentación 
Los amplificadores de instrumentación se utilizan como un amplificador de puente para 
transductores que se encuentran en aplicaciones como el control de procesos, pruebas 
médicas, procesamiento de datos, entre otros.  
Asimismo, entre sus características importantes, permite alcanzar bajos niveles de señal a 
ruido, trabajar a temperaturas fluctuantes y con impedancias de entrada desequilibradas. 
Por ello, se han considerado las siguientes opciones para el desarrollo del ECG. 
Amplificador de instrumentación AD522 
El AD522 es un amplificador que fue diseñado para acondicionamiento de señal de alta                        
compensación menor a 2.0 uV/°C. Por otro lado, tiene un CMRR (Razón de rechazo al 
modo común) mayor a 80 dB con ganancia unitaria.  
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Además, presenta un excelente rendimiento mediante la combinación de una configuración 
de circuito, probada con una tecnología que utiliza el corte por láser activo de resistencias 
de película delgada y de estrecha tolerancia, para alcanzar un bajo costo. 
 
Figura 6. Amplificador de Instrumentación AD522.                                                                                  
Fuente: (Analog Devices, 2019). 
 
Amplificador de instrumentación AD620 
El AD620 es un amplificador de instrumentación, con alta precisión de no linealidad de 40 
ppm y de bajo costo, donde colocando una resistencia externa permite tener ganancias de 
1 a 10,000. Además, presenta un bajo voltaje de compensación de 50 uV max, baja 
potencia, bajo ruido y baja corriente de polarización de entrada. El AD620 es adecuado 
para aplicaciones multiplexadas ya que su tiempo de establecimiento es de 15 µs y también 
funciona como un preamplificador debido a su bajo ruido de voltaje. 
 
Figura 7.9. Amplificador de Instrumentación AD620.                                                                                      
Fuente: (Analog Devices, 2019). 
Amplificador de instrumentación INA128P 
Este amplificador de instrumentación es de baja potencia y presenta una precisión 
excelente, pues contiene un ancho de banda amplio de alta ganancia de 200 kHz a G=100. 
Asimismo, al igual que el AD620, cuando se coloca una resistencia externa se tiene una 
ganancia de 1 a 10,000. El INA 128 está cortado con láser para un voltaje de compensación 




Figura 8. Amplificador de Instrumentación INA128P.                                                                                   
Fuente: (Texas Instruments, 2019). 





PARAMETROS AD522 AD620 INA128P 
VOLTAJE (V) 
+/- (5 a 18) 
V 
+/- (2.3 a 18) 
V 
+/- (2.25 a 
18) V 
CORRIENTE DE REPOSO +/- 10 mA 0.9 mA 700 uA 
RECHAZO DE MODO COMUN (G=100) 110 dB 130 dB 125 dB 
3 DB DE ANCHO DE BANDA 300 KHZ 120 KHZ 200 KHZ 
APLIACION MEDICA NO SI SI 
PRECIO (SOLES) 34.98 3.89 5.65 
Fuente: Elaboración propia. 
 
En la tabla 3.3 se comparan diferentes amplificadores de instrumentación para la captación 
y amplificación de la señal, por lo cual se decide trabajar con el AD620 ya que presenta 
especificaciones adecuadas para aplicaciones médicas tales como el ECG 
(electrocardiografía). Además, presenta una alta razón de rechazo de modo común 
(CMRR) de 130 dB. Otra especificación importante en comparación con los otros 
amplificadores mencionados, es que ofrece una potencia más baja (con una corriente de 
alimentación máxima de 1.3 mA). En ese sentido, el AD620 tiene un bajo costo y es 
comercial para el diseño del ECG. 
Selección del circuito integrado (IC) de captura para el ECG 
Existen circuitos integrados desarrollados para el área de instrumentación médica, los 
cuales se van a encargar de mejorar la señal amplificada mediante filtros ajustables, 
amplificadores ajustables y también permiten desarrollar otras prestaciones para poder 
lograr un circuito ECG más pequeño. Además, para eliminar las perturbaciones originadas 
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por la señal de ECG es necesario seleccionar correctamente el circuito integrado. Por ello 
se han considerado las siguientes opciones.  
IC LM358 
El LM358 cuenta con dos amplificadores operacionales independientes, una compensación 
interna de frecuencia y una alta ganancia. También trabaja con una sola fuente de 
alimentación debido a su amplia gama de voltajes; sus áreas de aplicación incluyen 
bloques de ganancia de corriente continua, amplificadores de transductores y circuitos 
convencionales como amplificadores operaciones ya que es más fácil implementar en 
sistemas de suministro de energía único. Además, tiene un ancho de banda amplio de 1 
MHz y contiene suministros duales de +/- 1.5 V a +/- 16 V. 
 
Figura 3.11. Circuito integrado de captura del ECG LM358.                                                                          
Fuente: (Texas Instruments, 2019). 
 
IC LF353 
Este circuito integrado tiene entrada JFET de bajo costo y de baja velocidad con un voltaje 
de desplazamiento de entrada recortado e interno. Por otro lado, el LF353 contiene un 
ancho de banda de ganancia amplia de 4 MHz y una tasa de rendimiento rápida; además 
los dispositivos que tienen entrada JFET de alto voltaje proporcionan corrientes de 
desplazamiento muy bajos y bajas corrientes de suministro, alrededor de 6.5 mA. 
 
Figura 9. Circuito integrado de captura del ECG LF353.                                                                           




Este circuito integrado contiene doble entrada JFET con un voltaje de compensación de 
entrada recortado internamente, con alta velocidad, requiere una corriente de suministro 
baja y presenta una velocidad de repuesta rápida. Además, presenta un ancho de banda 
de ganancia amplia alrededor de 4 MHz; donde puede usarse en aplicaciones basadas en 
conversores ADC, circuitos integradores de alta velocidad, circuitos de muestreo y de 
retención. Otra especificación es que tiene una corriente de suministro de 5.6 mA. 
 
Figura 3.13. Circuito integrado de captura del ECG TL082.                                                                         
Fuente: (Texas Instruments, 2019). 
Tabla 3.4. Tabla comparativa de los circuitos integrados.                                                      
 
 CIRCUITOS INTEGRADOS  
PARAMETROS LM358 LF353 TL082 
VOLTAJE (V) 
+/- (1.5 a 
16) V +/- 18V +/- 18 V 
CORRIENTE DE SUMINISTRO (MAX) 1.2 mA 6.5 mA 5.6 mA 
RECHAZO DE MODO COMUN   85 dB 100 dB 100 dB 
VOLTAJE DE COMPENSACIÓN DE 
ENTRADA 2 mV 5 mV 5 mV 
RANGO DE TEMPERATURA DE 
OPERACIÓN 0 – 70 °C 0 – 70 °C 0 – 70 °C 
PRECIO (SOLES) 6.15 5.37 4.06 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Con las especificaciones mencionadas en la tabla 3.4, se decide trabajar con el circuito 
integrado LM358, debido a que tiene un voltaje de compensación de entrada baja de 2 mV, 
por otro lado, la corriente de suministro es de 1.2 mA. En cambio, el rechazo de modo 
común es inferior en comparación con los otros dos integrados mencionados. Otras 
ventajas que tiene el LM358, es que es compatible con todas las formas de lógica, donde 
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el factor importante respecto a los otros circuitos integrados, es que presenta un drenaje 
de potencia adecuado para el funcionamiento con batería. 
Selección del conversor de voltaje (positivo-negativo) 
El conversor o convertidor de voltaje utilizado para el desarrollo del circuito para el ECG, 
deberá permitir generar voltajes de suministros negativos. Además, este convertidor 
necesita una topología, es decir, condensadores o inductores que permitan obtener y 
suministrar voltajes negativos para el amplificador de instrumentación. Por ello se han 
considerado las siguientes opciones para la elección del convertidor de voltaje positivo – 
negativo:  
Tabla 3.5. Tabla comparativa para la elección del convertidor de voltaje positivo – 
negativo. 
 
 CIRCUITOS INTEGRADOS  
PARAMETROS ICL7660  TC7662B  
VOLTAJE DE OPERACIÓN (V) 1.5 V – 12 V 1.5 V – 12 V 
CONSUMO DE ENERGIA 170 uA 80 uA 
FRECUENCIA DEL OSCILADOR  10 KHz 10 KHz 
EFICIENCIA ENERGETICA 98 % 96 % 
CONVERSIÓN DE EFICIENCIA DE 
VOLTAJE 99.9 % 99.9 % 
PRECIO (SOLES) 4.45 36.26 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Con los parámetros mencionados en la tabla anterior para el desarrollo el ECG, se utilizará 
el convertidor ICL7660; ya que presenta especificaciones superiores, tales como una 
eficiencia energética típica de 98%, una eficiencia típica de conversión de voltaje de circuito 
abierto alrededor de 99.9%, donde solamente requiere el uso de dos componentes pasivos 
externos no críticos.  
Otro factor importante es su consumo de energía de 170 µA y además el conversor es 




Figura 3.14. Convertidor de voltaje ICL7660.                                                                                                               
Fuente: (Renesas, 2019). 
 
Para la medición de la frecuencia cardiaca se utilizarán tres electrodos neonatales no 
invasivos que estarán recubiertos de cloruro de plata y envueltos con una pasta de 
electrolito que permitirá el contacto eléctrico con la piel del neonato. Los electrodos van 
estar ubicados en el chaleco; dos de ellos en las líneas medio claviculares y el tercer 
electrodo sobre la línea medio axilar izquierda. En la figura 3.15, se muestra la ubicación 
de los electrodos utilizados.  
 
Figura 3.15. Ubicación de los electrodos neonatales incorporados en el chaleco para la 
medición de la frecuencia cardiaca.                                                                                      
Fuente: Elaboración propia. 
 
Etapa de acondicionamiento de la frecuencia cardiaca 
 
Para la etapa de acondicionamiento de la frecuencia cardiaca, los electrodos superficiales 
van a captar la señal del lactante proveniente de las tres derivaciones: brazo derecho (RA), 
brazo izquierdo (LA) y pierna izquierda (LL),  donde la señal obtenida ingresa a un 
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amplificador de instrumentación AD620 (U2) permitiendo una ganancia G = 7 debido a la 
resistencia RG = 8.25 KΩ. El cálculo de la ganancia se muestra en la siguiente ecuación: 






+ 1 = 6.98 ≅ 7 
Ecuación 4. Ganancia del AD620. 
Después, la señal amplificada ingresa a un filtro pasa alto y un filtro pasa bajo de primer 
orden con una ganancia de G = 200 donde el filtro pasa alto RC de 240 KΩ (R18) y 220 nF 
(C4) permite pasar a partir de 3 Hz y el filtro pasa bajo corta a partir de 15 Hz mediante 100 
KΩ (R21) y 100 nF (C6), el cual esta implementado en el amplificador operacional (U5A).  






= 3.015 𝐻𝑧 
Ecuación 5. Cálculo del filtro pasa alto. 
 






= 15.92 ≅ 15 𝐻𝑧 
 
Ecuación 6. Cálculo del filtro pasa bajo. 
 
𝐺 = 1 +  
𝑅2
𝑅1




Ecuación 7. Ganancia de los filtros pasa alto y pasa bajo. 
Posteriormente, la señal continua a través de un filtro notch que se encarga de eliminar la 
banda alrededor de 60 Hz, luego ingresa a una etapa de seguidor (U5D) con una ganancia 
G = 1. La señal obtenida tiene componentes tanto positivos y negativos, razón por el cual, 
el procesador no permite leer señales analógicas de voltajes negativos, ni tampoco que 
sean superiores a 3.3 V.  
Por ello, la última etapa (U5C) se encargará de atenuar la señal dividiéndola entre 3 para 
luego sumarle un voltaje offset de 1.65 V con una ganancia G = 1, de tal manera que la 
señal original tenga una referencia de 1.65 V como su nuevo eje central y dentro de la 
ventana de 0 V a 3.3 V, permitiendo que se encuentren dentro de los niveles de voltaje 
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donde el pin analógico del procesador pueda trabajar. Los calculos correspondientes se 
muestran en las siguientes ecuaciones.  






 3.03 ≅ 3 
𝑉𝑜𝑓𝑓𝑠𝑒𝑡 = 1.65 𝑉 







Ecuación 8. Ecuación para determinar el elevador de nivel. 
 
𝑉𝑜 =  𝑉𝑟𝑒𝑓  [( 
𝑅2
𝑅1
) + 1 ] = 1.233 [(
2 𝐾 + 300
6 .8 𝐾Ω
) + 1] ≅ 1.65 
Ecuación 9. Ecuación para determinar el regulador shunt con una referencia de 1.65 V. 
 
Figura 3.16. Circuito para el acondicionamiento de la frecuencia cardiaca.                                
Fuente: Elaboración propia. 
  
3.1.3. SENSOR DE TEMPERATURA CORPORAL 
El sensor de temperatura se va encargar de detectar la temperatura corporal del lactante 
(36.1 a 37.7° C) en tiempo real, además este parámetro es importante para controlar el 
aumento de temperatura, ya que se asocia con el síndrome de muerte súbita del lactante 
(SMSL) [Remigo et. al., 2013]. Por ello, la elección del sensor de temperatura debe cumplir 
con las especificaciones deseadas para la realización del prototipo; debido a esto, se han 
considerado las siguientes alternativas: 
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Termistor 10 K NTC 
Es una resistencia de 10 K que tiene un coeficiente de temperatura negativo (NTC), este 
sensor contiene un chip con dos cables de cobre y está codificado por colores, pero no se 
encuentra aislado. Por otro lado, este sensor detecta temperaturas entre -40°C y 125°C. 
Asimismo, tiene una alta estabilidad, una larga vida útil y su tiempo de repuesta es de 1.2 
segundos. Este tipo de sensor es usado para sistemas de control electrónico y medición 
de temperatura. 
 
Figura 10. Termistor 10 K NTC                                                                                                                                   
Fuente: (Avelectronics, 2019). 
Sensor de temperatura LM35 
El sensor de temperatura LM35 es un circuito integrado de precisión, tiene una salida de 
voltaje linealmente proporcional a la temperatura expresada en grados Celsius. Por otro 
lado, no requiere una calibración externa para proporcionar precisiones típicas entre +/- 
¼°C a +/- ¾°C, en un rango de temperatura de -55 a +150°C. Además tiene un 
autocalentamiento muy bajo (< 0.1 ° C), por lo cual este sensor se puede utilizar con fuentes 
de alimentación individuales o con fuentes de alimentación polarizadas. Este sensor 
funciona con una alimentación de voltaje de 4 a 30 V. 
 
Figura 3.18. Sensor LM35.                                                                                                                                  
Fuente: (Texas Instruments, 2019). 
 
Termistor 2.252 K NTC 
Es un termistor con coeficiente de temperatura negativo (NTC) encapsulado de epoxi que 
se muestra como un sensor cerámico de alta estabilidad. Una de sus características más 
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importantes, es que dicho sensor tiene una alta sensibilidad e intercambiabilidad, donde 
con una temperatura de 25°C se tendrá una resistencia de 2252 ohmios. Por lo cual este 
sensor es usado para medir temperaturas en monitores multiparámetros, ya que tiene una 
buena estabilidad a largo plazo. 
 
Figura 11. Termistor 2.252 K encapsulado de epoxi.                                                                                                      
Fuente: (Measurement Specialties, 2019) 
 
A continuación, en la tabla 3.6 se muestran las principales características de cada sensor 
para el desarrollo del prototipo: 
Tabla 3.6. Tabla comparativa de los sensores de temperatura. 
 
 SENSORES DE TEMPERATURA 
PARAMETROS 10 K NTC LM35 2.252 K NTC 
PRECISIÓN ASEGURADA A 25 °C 0.25 °C 0.5 °C 0.2 °C 
TIEMPO DE ENFRIAMIENTO (AIRE)  
20 
SEGUNDOS N/A 10 SEGUNDOS 
RANGO DE TEMPERATURA -55 a 150° C -55 a 150° C -55 a 150° C 
TIPO DE SALIDA ANALOGICO ANALOGICO ANALOGICO 
PRECIO (SOLES) 0.3  1.5 41.58 
Fuente: Elaboración Propia 
 
Con las especificaciones mencionadas en la tabla 3.6, se selecciona el termistor 2.252 K 
NTC ya que trabaja la temperatura en forma exponencial, además presenta una precisión 
de temperatura de 0.2°C, asegurando el buen funcionamiento del sensor para la medición 
de temperatura corporal, por otro lado, presenta aplicaciones típicas de grado médico, es 




Figura 3.20. Termistor 2.252 K NTC de grado médico, montado en el prototipo para la 
captación de la temperatura del paciente.                                                                              
Fuente: Elaboración Propia. 
 
Para realizar la medición de la temperatura del neonato con el sensor 2.252 K, es necesario 
conocer diferentes zonas anatómicas donde se podrá obtener información de la 
temperatura. Por ello, el sensor será ubicado en una zona del chaleco que permita la 
comodidad del neonato durante el estado sueño – vigilia, colocándose a la altura de la línea 
media abdominal, entre el apéndice xifoides y el ombligo [Per Möllborg, 2016]. La ubicación 
del sensor se muestra en la figura 3.21: 
 
Figura 3.21. Ubicación del termistor 2.252 K incorporado en el chaleco para la medición 
de la temperatura corporal.                                                                                                                      
Fuente: Elaboración propia. 
 
Etapa de acondicionamiento para la medición de la temperatura corporal 
Para la etapa de acondicionamiento que corresponde a la lectura de la señal que proviene 
del sensor de temperatura 2.252 K NTC, se empleó un amplificador instrumental constituido 
por un AD620 para leer los puntos centrales de un puente Wheatstone en donde la 
resistencia del sensor es la variable principal, cuando la temperatura incrementa presenta 
76 
 
una menor resistencia y viceversa. El cálculo de la ganancia correspondiente se muestra 
en la siguiente ecuación: 






+ 1 = 4.97 ≅ 5 
Ecuación 10. Ganancia del AD620. 
 
Luego, se tiene un seguidor de tensión con ganancia unitaria y finalmente un divisor de 
tensión para escalar el rango de 0 – 5 V a 0 - 3.3 V. 




5 𝑉 𝑥 10 𝐾Ω
(4.7 𝐾Ω + 10KΩ)
= 3.40 𝑉 ≅ 3.3 𝑉 
Ecuación 11. Cálculo del divisor de voltaje después del amplificador operacional U5B. 
Así mismo, se tomaron mediciones de temperatura cuando el ambiente se encontraba a 
25°C y también se obtuvieron los valores del voltaje de salida de los puntos centrales del 
puente Wheatstone. 
𝑉𝑜 = 3.3 𝑉 
𝑅𝑆 
𝑅𝑆 +  𝑅5




Ecuación 12. Cálculo del voltaje de salida entre los puntos centrales del puente 
Wheatstone. 
 
Por último, en la tabla de valores de la resistencia según el fabricante (ver tabla 3.7), a lo 
largo del rango de temperatura del sensor NTC (25°C – 45°C) se logró tabular los valores 
en función al valor de la resistencia obtenida y así encontrar la temperatura real. 
Tabla 3.7. Tabla de valores de la resistencia del termistor 2.252 K NTC. 
 




Figura 3.22. Circuito de acondicionamiento y medición de temperatura.                                     
Fuente:  Elaboración propia 
 
3.1.4. SENSOR DE POSICION 
 
Según estudios, la posición adecuada del lactante para dormir es el decúbito dorsal, pues 
al dormir de costado y en la posición decúbito ventral, son causas de síndrome de muerte 
súbita del lactante (SMSL) [Remigo et. al., 2013].  
Por ello, para detectar los cambios de posición del lactante durante el sueño, se utilizará 
un acelerómetro triaxial. En la tabla 3.8, se muestran las diversas características para la 
elección del acelerómetro.  
Tabla 3.8. Tabla comparativa de los módulos del acelerómetro. 
 
 MODULOS 
PARAMETROS ADXL335 ADXL345 MPU 6050 
VOLTAJE (V) 3.6 3.6 3.46 
CORRIENTE DE SUMINISTRO (uA) 350 145 500 
TIEMPO DE ENCENDIDO (ms) 1 1.4 3 
TEMPERATURA DE OPERACIÓN (°C) -40°C a 85°C   -40°C a 85°C   -40°C a 85°C   
RANGO DE MEDICIÓN (g)  +/- 3.6  +/- 2,4,8,16  +/- 2,4,8,16  
PRECIO (SOLES) 7.31 3.29 13.46 
                                                                                                                                                                        




En la tabla 3.8 se pueden observar las diferentes características de los módulos 
considerados para el desarrollo del prototipo. En tal sentido, después de analizar las 
especificaciones de cada módulo del acelerómetro; se decidió trabajar con el ADXL335 
debido que es pequeño, compacto y de bajo consumo. Además, tiene un rango +/- 3.6g 
para las aplicaciones donde requiera inclinación o posición.  
Por otro lado, entre las características más importantes, se tiene una baja alimentación de 
voltaje (3.6 V), un bajo consumo de corriente (350 µA) y un bajo tiempo de encendido (1 
ms) en comparación con los otros módulos comparados. Pero, el factor más importante ha 
sido su bajo costo, siendo un acelerómetro totalmente accesible y comercial para el 
desarrollo del prototipo.  
Características del módulo ADXL335 
El módulo ADXL335 presenta muchas características importantes para el desarrollo del 
prototipo propuesto, entre las cuales se resaltan las siguientes: 
 Es un acelerómetro de baja potencia, delgado, con salidas de voltaje condicionadas 
a la señal, presenta 3 ejes pequeños y está basado en la tecnología MEMS 
(sistemas micros electromecánicos). 
 El voltaje es radiométrico, quiere decir si se trabaja con un voltaje de 2 V, se tendrá 
una sensibilidad típica de 195 mV/g, mientras con un voltaje de 3.6 V trabaja con 
una sensibilidad de 360 mV/g. Asimismo, la corriente consumida decrece con el 
voltaje de entrada (Vs), donde para un Vs=3.6 V se tendrá 375 µA y para Vs=2 V 
se tendrá 200 µA. 
 Asimismo, mide la aceleración con un rango mínimo de escala máxima: +/- 3g, mide 
la aceleración estática de la gravedad en aplicaciones de detección de inclinación 
y la aceleración dinámica durante movimientos, golpes o la vibración. 
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 Los anchos de banda del acelerómetro en los pines Xout, Yout y Zout pueden 
trabajar con un rango de frecuencia de 0.5 Hz a 1600 Hz para los ejes X e Y, 
mientras para el eje Z trabaja con un rango de frecuencia de 0.5 Hz a 550 Hz. 
 
Figura 3.23. Módulo ADXL335 montado en el prototipo para la captación de la posición 
del neonato.                                                                                                                                                                                      
Fuente: Elaboración propia 
 
Para visualizar la posición decúbito dorsal, decúbito prono, decúbito lateral derecho y 
decúbito lateral izquierdo durante el estado sueño – vigilia del lactante, el módulo ADXL335 
se colocará en el chaleco a la altura del abdomen del lactante (sensor position), permitiendo 
identificar en el software en qué posición se encuentra en tiempo real. La ubicación del 








Figura 3.24. Ubicación del módulo ADXL335 incorporado en el chaleco para la detectar 
la posición del neonato durante el estado sueño – vigilia.                                                           
Fuente: Elaboración propia. 
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Etapa de acondicionamiento para la detección de posición 
Para la etapa de acondicionamiento del módulo para la detección de posición, el circuito 
integrado de captura (MCP6004) proporciona tres salidas de tipo analógica en el rango de 
3.3V a GND, permitiendo que se utilicen las etapas B, C o D (del integrado U5), donde se 
implementa un seguidor de voltaje con ganancia 1 para cada eje del sensor. Esto se hace 
para compensar la impedancia de entrada con respecto a la longitud del cable que se 
extiende desde la placa hasta el propio sensor.  
 
Figura 3.25. Circuito para el acondicionamiento y medición del acelerómetro.                         
Fuente: Elaboración propia. 
Cada salida de este circuito se conecta a cada una de las entradas analógicas del 
microcontrolador rotuladas como ACEL_X_AN, ACEL_Y_AN, ACEL_Z_AN. El pin 
ACEL_ST no viene implementado en el dispositivo a utilizar, pero podría ser usado a futuro 
según sea requerido. 
3.1.5. SENSORES AMBIENTALES 
Los parámetros ambientales escogidos, son la temperatura (TA) y la humedad relativa 
ambiental (HR), pues son parámetros importantes para el desarrollo del prototipo, el poder 
determinar y controlar los factores ambientales (TA y HR) durante el estado sueño – vigilia 
del lactante. Por ello, la elección del sensor ambiental debe de ser compatible con el 
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microcontrolador. En la tabla 3.9 se muestran las diversas características para la elección 
del sensor.  
Tabla 3.9. Tabla comparativa de los sensores ambientales. 
 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Con los parámetros antes mencionados en la tabla 3.9 de cada sensor ambiental, se 
decidió trabajar con el sensor DHT22, pues tiene un precio accesible, comercial, un bajo 
consumo de corriente, baja alimentación de voltaje, mejor rango de temperatura, buena 
exactitud de temperatura y humedad relativa, y sobre todo cumple con las características 
deseadas para el desarrollo del prototipo. Por otro lado, el sensor permite registrar la 
temperatura y la humedad mediante el protocolo MaxDetect, el cual trabaja con 1 solo pin 
de datos que se conecta a una entrada digital del DSPIC. El sensor DHT22 es pequeño y 
compacto, además tiene una larga distancia de transmisión (20 m) que permite adaptarse 
a todo tipo de aplicaciones que requieran robustez y uso prolongado. 
 
Figura 3.26. Sensor DHT22 montado en el prototipo para captar las variables 
ambientales (humedad relativa y temperatura).                                                                                        
Fuente: Elaboración propia. 
 SENSORES AMBIENTALES ( TA° HR) 
PARAMETROS DHT22 SHT15 DHT11 
FUENTE DE 
ALIMENTACIÓN 3.3 - 6 V DC 2.4 – 5.5 V DC 3.3 - 6 V DC 
CORRIENTE 1.5 mA 1.0 mA 1.5 mA 
SEÑAL DE SALIDA SEÑAL DIGITAL SEÑAL DIGITAL SEÑAL DIGITAL 
RANGO DE 
OPERACIÓN 0 - 100 % RH 
-40 °C – 
125°C 0 - 100 % RH 
-40°C – 
123,8°C 20 - 80 % RH 
0 °C – 
50°C 
EXACTITUD +/-2 % RH +/- 0.5 C° +/-2 % RH +/- 0.3 C° +/-5 % RH +/- 2 C° 
SENSIBILIDAD 0.1 % RH 0.1 C° 0.05 % RH 0.01 C° 0.1 % RH 0.1 C° 
REPITIBILIDAD +/- 0.1% RH +/- 0.2 C° +/- 0.1 % RH +/- 0.1 C° +/- 0.1% RH +/- 0.2 C° 
PRECIO (SOLES) 12.51 16.79 11.50 
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Por otro lado, se utilizará el protocolo de la datasheet del sensor DHT22 (protocolo de 
transmisión serial) para la comunicación con el microcontrolador, el cual trabajará con el 
puerto DATA del sensor. Dicho puerto permitirá enviar las instrucciones y recibirá la 
información solicitada; por lo tanto, es un canal bidireccional. 
Para iniciar la comunicación, el microcontrolador debe poner el bus (pin DATA) a 0 por 1 
ms y luego colocar a 1 por 40 µs, después debe configurarse como entrada para esperar 
la respuesta del sensor. El sensor detecta la petición en el bus y toma control del mismo 
para ponerlo a 0 por 80 µs, luego lo pone a 1 por 80 µs para indicar al microcontrolador 
que vienen a continuación los datos. 
 
Figura 3.27. Maxdectec con la señal de anfitrión y la señal del sensor.                                                                      
Fuente: (Sensirion, 2008). 
Los datos están comprendidos por 5 bits: 2 bits para la humedad, 2 bits para la temperatura 
y 1 bit para el checksum. Toda la información llega en bits, donde se tiene un primer pulso 
a 0 de duración de 50 µs y la duración del segundo pulso a 1, determina si se trata de un 
1 o un 0 lógico (70 µs o 28 µs). 
Una vez recibido los 5 bytes, en los bytes 0-1 están los datos de la humedad, y en los bytes 





Figura 3.28. Primer pulso “0” durante 50 µs y segundo pulso “1” durante 70 µs.                                                     
Fuente: (Sensirion, 2008). 
 
𝑁ú𝑚𝑒𝑟𝑜 = 𝐵𝑌𝑇𝐸1 ( 𝐵𝑌𝑇𝐸 ≪ 8) 
 





Ecuación 13. Fórmula para determinar la humedad relativa del sensor DHT22. 
 
𝑁ú𝑚𝑒𝑟𝑜 = 𝐵𝑌𝑇𝐸3 ( 𝐵𝑌𝑇𝐸2 ≪ 8) 
 





Ecuación 14. Fórmula para determinar la temperatura ambiental del sensor DHT22. 
 
Etapa de acondicionamiento para la medición de la temperatura ambiental y 
humedad relativa ambiental  
Para esta etapa de acondicionamiento, el sensor DHT22 se conecta directamente al 
microcontrolador (ver figura 3.29), el cual requiere una resistencia Pull Up para polarizar a 
1 lógico el bus, cuando ambos dispositivos (sensor y microcontrolador) se encuentren sus 




Figura 3.29. Circuito para el acondicionamiento y medición del sensor ambiental.                     
Fuente: Elaboración propia. 
 
3.2. ETAPA DE REALIMENTACION DEL PROTOTIPO 
3.2.1. MICROMOTORES 
Para la etapa de realimentación del prototipo, durante la disminución de la frecuencia 
respiratoria del neonato (< 20 respiraciones por minuto), se utilizarán actuadores tipo 
micromotores que trabajan a 3.3 V, incorporados en el chaleco del lactante a la altura del 
abdomen, los cuales provocarán un micro despertar al lactante durante el estado de sueño 
– vigilia, de esta forma se preveerán los casos de SMSL. Según sus respectivos 
fabricantes, los actuadores utilizados presentan las siguientes características:   
 Tamaño: 10 mm [+/- 0.1] / 3.4 mm [+/- 0.1] (diámetro y longitud) 
 Voltaje de operación: 2.5 v – 3.8 v 
 Velocidad: 12,200 rpm [+/- 2500] 
 Corriente de funcionamiento: 63 mA 
 Amplitud de vibración: 1.38 G 
 
Figura 3.30. Micromotores montados en el prototipo                                                                 




Figura 3.31. Ubicación de los micromotores incorporados en el chaleco.                                  
Fuente: Elaboración propia. 
 
Etapa de acondicionamiento para la activación de los micromotores ante un evento 
adverso ocurrido   
El circuito propuesto para la etapa de realimentación, consiste en manejar los disparos 
mediante un driver implementado con un mosfet de canal N (transistor), el cual conmutará 
la señal de GND para el micromotor, de tal forma que el pin del microcontrolador no se 
sobrecargue con dicho actuador, sino con el mosfet. Estos semiconductores tienen un 
mejor comportamiento respecto al manejo de corrientes debido a sus propiedades frente a 
los transistores, como por ejemplo, se traduce en la disipación de temperatura debido a su 
juntura. La señal de control proviene directamente del microcontrolador, cuyo pin se 
configura como salida y se han seleccionado pines con capacidad de generar señales 
PWM para el escenario indicado. En la bornera de conexión del motor se ubican un diodo 
en polaridad reversa y un capacitor para eliminar posibles picos o ruidos electromagnéticos 
del motor. 
 
Figura 3.32. Circuito para el acondicionamiento de los micromotores.                                   




El microcontrolador es la etapa principal del prototipo, debido a que se encarga de 
recepcionar la información obtenida de los sensores propuestos para luego procesarla y 
compararla con los valores que se requieren para evitar los casos de SMSL. Para la 
elección del microcontrolador más apropiado que requerirá el prototipo, se ha considerado 
comparar las siguientes características mostradas en la tabla 3.10:  

























































































































































128 16 SI 60 SI SI SI SI SI SI TQFP 3.27 
DSPIC30F4013  48 2 NO 30 SI SI SI SI SI SI DIP 5.71 
PIC18F4550  32 2 NO 12 SI SI SI SI SI SI DIP 4.60 
PIC16F877A  14.3 0.3 NO 5 NO SI SI SI SI SI DIP 5.08 
ATMEGA328P  
 
32 2 NO 20 NO SI SI SI SI SI DIP 2.14 
ATMEGA2560  
 
256 8 NO 16 NO SI SI SI SI SI TQFP 12.2 
Fuente: Elaboración propia. 
Con las características mencionadas en la Tabla 3.10, se decidió trabajar con el DSPIC 
33EP128GP504, puesto que posee una memoria de datos de 16 KB en comparación con 
los otros dispositivos de la tabla, además permite capturas analógicas y procesamiento 
matemático a 60MIPS (aproximadamente 120 Mhz).  
Por otro lado, se ha elegido trabajar dicho DSPIC con un encapsulador superficial TQFP 
de 44 pines, debido a que ocupa muy poco espacio en la placa, en comparación con los 
otros dispositivos señalados en la tabla. Además, otro factor importante que se tomó en 
cuenta, es que los demás dispositivos existentes en la Tabla 3.10 no eran seguros, ya que 
no soportaban todo el procesamiento requerido para la aplicación del prototipo.  
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3.3.1. CARACTERISTICAS DEL DSPIC 33EP128GP504 
Dadas las necesidades del desarrollo y diseño del prototipo, el DSPIC elegido presenta 
varias características como son las siguientes:  
 El núcleo (CPU) del DSPIC está diseñado para el desarrollo de algoritmos de filtro 
digital y lazos de control digital con precisión de alta velocidad, los cuales son 
ideales para las aplicaciones que necesitan funcionar a baja presión. 
 Contiene una arquitectura de 16 bits e implementa mejoras para la programación 
en lenguaje C, orientados a sistemas embebidos. 
 No requiere cristal externo, debido a que contiene un oscilador interno para usar al 
máximo la frecuencia de trabajo (60 MIPS). 
 Presenta una gran cantidad de periféricos disponibles entre 21 y 53, en función del 
modelo seleccionado. 
 Presenta PWM de alta velocidad, además contiene hasta tres PWM con 
temporización independiente y presenta una resolución PWM 7.14 ns. 
 Ocupa muy poco espacio (10mm x 10mm), además trabaja a 3.3 V, pero tiene 
algunos pines que toleran como entrada de señales de 5 V. 
 
Figura 3.33. DSPIC 33EP128GP504                                                                                                                     
Fuente: Microchip, 2019. 
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3.3.2. ETAPAS PRINCIPALES QUE INTERVIENEN EN EL DSPIC 33EP128GP504 
El circuito del DSPIC utilizado, implementa todas las conexiones propuestas, donde se 
puede observar que se han usado casi la totalidad de pines de su encapsulado, dejando 
libres solamente 4 pines, los cuales han sido utilizados para medir el consumo de ciclos de 
instrucción de los procesos de captura de señales.  
También se implementó el bus de programación/depuración conocido como ICSP que se 
conecta con el grabador PICKIT3 para transferirle el programa escrito en lenguaje C desde 
el MPLABX, vía puerto USB. 
Como sabemos el DSPIC 33EP128GP504 posee diversos periféricos que fueron 
aprovechados para implementar el sistema, los cuales son: 
 UART: Utilizado para la comunicación Bluetooth. 
 ADC: Utilizado para capturar las señales analógicas provenientes de todos los 
sensores. 
 PWM: Utilizado para generar voltajes de referencia en los circuitos de la frecuencia 
cardiaca y frecuencia respiratoria. 
 INT EXTERNAL: Utilizado para capturar la frecuencia de las señales de la 
frecuencia cardiaca y frecuencia respiratoria. 
 INPUT CAPTURE: Utilizado para capturar los tiempos de los pulsos del sensor 
DHT22. 
3.3.3. ETAPA DE PROGRAMACIÓN DEL MICRCONTROLADOR  
En esta etapa el DSPIC 33EP128GP504 se va encargar de dominar el trabajo en el bloque 
del ADC, la fase de realimentación y los diversos periféricos utilizados.  
Asimismo, permitirá comunicarse con el módulo Bluetooth para enviar los datos al software. 
Toda la programación será desarrollada en lenguaje C. 





Figura 3.34. Circuito para el acondicionamiento del DSPIC 33EP128GP504                               
Fuente: Elaboración propia. 
 
Obtención de la frecuencia respiratoria 
En la figura 3.35 se muestra el diagrama de flujo para la obtención de la frecuencia 
respiratoria con sus respectivos bloques de desarrollo.  
  
Figura 3.35. Diagrama de flujo para obtención de la frecuencia respiratoria.                               
Fuente: Elaboración propia. 
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Captura de muestras de la frecuencia respiratoria 
 
Para el inicio de la captura de muestras de la frecuencia respiratoria, en cada 500 µs se 
acumula una lectura del sensor (FSR), lo cual se realiza durante 256 iteraciones resultando 
un tiempo de 128 ms, tal como se muestra en el siguiente diagrama de flujo. Luego de este 
tiempo se inicia el bloque del procesamiento. 
 
Figura 3.36.Diagrama de flujo para la captura de muestra de la frecuencia respiratoria. 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Procesamiento de la frecuencia respiratoria 
 
En el diagrama de flujo para la detección de la frecuencia respiratoria, se procesa el valor 
del acumulador para obtener el promedio de la lectura. Luego, se halla la diferencia con la 
anterior lectura y se verifica si es mayor que 5 veces la resolución del ADC. Posteriormente 
se identifica si se está desarrollando una pendiente de subida o de bajada en la señal. En 
caso detecta una pendiente de bajada, se inicia un contador de 1.28seg (10 x 128 ms) para 
filtrar señales con pendientes menores a este tiempo. Cuando se cumple esta condición se 




Figura 3.37. Diagrama de bloques del procesamiento de muestras de la frecuencia 
respiratoria.                                                                                                                           
Fuente: Elaboración propia. 
 
Transmisión de datos de la frecuencia respiratoria 
En la figura 3.38, dependiendo si ha pasado un periodo de 60 segundos el contador de la 




Figura 3.38. Diagrama de flujo de la transmisión de datos de la frecuencia respiratoria a 
la unidad de interfaz gráfica.                                                                                                           
Fuente: Elaboración propia 
 
Obtención de la frecuencia cardiaca 
 
En el diagrama de flujo mostrado en la figura 3.39, se obtendrá la frecuencia cardiaca con 
sus respectivos bloques de desarrollo. 
 
Figura 3.3912. Diagrama de flujo para la obtención de la frecuencia cardíaca.                                                                                                        
Fuente: Elaboración propia. 
                                                                                                                                          
Captura de muestras de la frecuencia cardiaca 
 
Para la captura de muestras de la frecuencia cardiaca, en cada 500 µs se agrega una 
lectura en el acumulador con 32 iteraciones, resultando un tiempo de 16 ms, como se 




Figura 3.40. Diagrama de flujo para la captura de muestra de la frecuencia cardiaca. 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Procesamiento de muestras de la frecuencia cardiaca 
En el diagrama de flujo de la figura 3.41, se procesa el valor del acumulador cada 16 ms 
para obtener el promedio de la lectura. Las lecturas se irán guardando en un contenedor 
de 1024 elementos donde se busca el máximo y mínimo de las lecturas. Dentro de dicho 
contenedor, deberá existir por lo menos dos periodos completos de la frecuencia cardiaca 
del lactante, donde el objetivo de hallar el máximo y mínimo de dichas lecturas es para 
encontrar el nivel de voltaje en la señal por debajo de la onda QR en un 10%. Este valor 
hallado sirve para configurar el duty cycle de la señal PWM, el cual lleva en su salida un 
filtro pasa bajo con lo que se obtendrá un voltaje de referencia para la comparación con la 
señal de la frecuencia cardiaca que está ingresando en ese momento.  
 
Figura 3.41. Diagrama de flujo para el procesamiento de muestras obtenidas de la 
frecuencia cardiaca.                                                                                                                               
Fuente: Elaboración propia. 
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Por último, en la salida del comparador mencionado, aparecerán pulsos que están 
sincronizados con la onda QR, los cuales son capturados por una interrupción externa, el 
cual a su vez incrementa el contador de BPM que refleja los latidos por minuto. 
Transmisión de datos de la frecuencia cardiaca 
Para la transmisión de datos de la frecuencia cardiaca, se actualizará cada 60 segundos y 
se mostrará en la unidad de interfaz gráfica (GUI), tal como se muestra en el siguiente 
diagrama de flujo. 
 
Figura 3.42. Diagrama de flujo de la transmisión de la frecuencia cardiaca en la interfaz 
gráfica.                                                                                                                                         
Fuente: Elaboración propia. 
 
Obtención de la temperatura corporal 
En el siguiente diagrama de flujo se muestran los bloques de desarrollo para la obtención 
de la temperatura corporal.  
 
Figura 3.43. Diagrama de flujo para la obtención de la temperatura corporal.                  
Fuente: Elaboración propia 
 
Captura de muestras de la temperatura corporal  
En este bloque de captura de muestras de la temperatura corporal, en cada 500 µs se 
ingresa a una función, en la cual se agregan 1024 iteraciones en el acumulador, resultando 




Figura 3.44. Diagrama de flujo para la captura de muestras de la temperatura corporal. 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Procesamiento de muestras de la temperatura corporal  
En el diagrama de flujo para comenzar el procesamiento de muestras, se procesa el valor 
del acumulador permitiendo hallar el promedio de lectura. Esta lectura refleja el voltaje 
existente en el puente Wheastone, entonces para obtener la resistencia del sensor de 
temperatura se empleará una fórmula de conversión. Luego, el valor de la resistencia se 
tabula con los valores señalados en la Tabla 3.7, para hallar la temperatura que registra el 
sensor.  
 
Figura 3.45. Diagrama de flujo del procesamiento de muestras en el microcontrolador 
para la temperatura corporal.                                                                                                     
Fuente: Elaboración propia. 
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Transmisión de datos de la temperatura corporal  
Para la transmisión de datos cada segundo la función actualizará el contador de la 
temperatura del lactante y se mostrará en la interfaz gráfica. 
 
Figura 3.46. Diagrama de flujo de la transmisión de datos de la temperatura corporal. 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Obtención de la posición del lactante  
Para este diagrama de flujo, se desarrollan diferentes bloques para verificar la postura del 
lactante con el acelerómetro triaxial. 
 
Figura 3.47. Diagrama de flujo para la detección de las posturas del lactante.                          
Fuente: Elaboración propia. 
 
Obtención de la postura del lactante  
En el siguiente diagrama de flujo para la obtención de la postura del lactante, en cada 500 
µs se ingresa a una función, en la cual se agregan 1024 iteraciones en el acumulador, 





Figura 3.4813. Diagrama de flujo para la captura de postura del lactante en los ejes 
tridimensionales X, Y, Z.                                                                                                       
Fuente: Elaboración propia. 
 
Procesamiento de muestras de la postura del lactante  
En el diagrama de flujo desarrollado para la detección de posición (ver figura 3.48), 
dependiendo de los valores “X” y “Z”, se ejecutará una función determinada de postura, tal 
como se describe a continuación: 
- 450< X <550 - 580< Z <480, se encargará de llamar a la función decúbito dorsal. 
- 450< X <550 - 380< Z <480, se llamará a la función decúbito prono. 
- 550< X <650 – 480< Z <580, se llamará a la función decúbito lateral derecho. 
- 350< X <450 – 480< Z <580, se encargará de llamar la función decúbito lateral 
izquierdo. 
En ese sentido, cada función indicada será actualizada y mostrada en la unidad grafica 
interfaz (GUI) del usuario. Finalmente se procesa el valor del acumulador y se obtiene el 




Figura 3.4914. Diagrama de flujo del procesamiento de muestras en el microcontrolador 
para la postura del lactante en los ejes X, Y, Z.                                                                             
Fuente: Elaboración propia. 
 
Transmisión de datos de la postura del lactante  
Cada 250 ms, la función actualizara los datos de la postura del lactante permitiendo 
mostrarse en la interfaz gráfica, tal como indica en el siguiente diagrama de flujo. 
 
Figura 3.50. Diagrama de flujo de la transmisión de datos de la postura del lactante. 
Fuente: Elaboración propia 
 
Obtención de la humedad relativa y temperatura ambiental  
En la figura 3.51, se desarrolla el diagrama de flujo para la detención de la temperatura 
ambiental y la humedad relativa, donde cada dos segundos se procederá llamar a la 
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función para que el microcontrolador esté en modo de transmisión e inicie el flanco de 
aviso, luego se activará la función que permita colocar el microcontrolador en modo de 
recepción y reciba los 42 flancos del sensor. Posteriormente, se activa el protocolo “one 
wire” para determinar y calcular los valores de la temperatura ambiental y de humedad 
relativa, para luego mostrar el valor obtenido en la interfaz correspondiente. 
 
Figura 3.51. Diagrama de flujo para la detección de la temperatura ambiental y la 
humedad relativa.                                                                                                                                   
Fuente: Elaboración propia. 
 
Detección de la etapa de realimentación  
El diagrama de flujo para la detección de la etapa de realimentación, indica que cada vez 
que exista una disminución de la frecuencia respiratoria a menos de veinte respiraciones 





Figura 3.52. Diagrama de flujo para la detección de los micromotores.                                     
Fuente: Elaboración propia. 
3.4. TRANSMISION Y RECEPCION DE DATOS MEDIANTE BLUETOOTH 
En la figura 3.53, se observa el diagrama de flujo del módulo Bluetooth, donde dependiendo 
de la recepción de bytes, se llama a la función que permitirá procesar los bytes 
provenientes de la interrupción UART del DSPIC. En caso contrario, la función transmitirá 
los bytes nuevamente a través del UART, permitiendo la comunicación entre el módulo 
Bluetooth y la laptop del usuario. 
 
Figura 3.53. Diagrama de flujo para la recepción y transmisión de datos en el módulo 
Bluetooth.                                                                                                                    
Fuente: Elaboración propia 
 
3.4.1. COMUNICACIÓN DEL MODULO BLUETOOTH 
Para la comunicación serial, se utilizará un módulo BT (Bluetooth), el cual trabajará 
directamente con los pines del DSPIC; permitiendo enviar los datos de los sensores en 
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forma inalámbrica al módulo BT de la computadora y los datos recibidos serán procesados 
mediante un programa. En la tabla 3.11, se muestran las diversas características para la 
elección del módulo BT.  
Tabla 3.11. Tabla comparativa de los módulos Bluetooth. 
 
 MODULOS 
PARAMETROS HC-05 CC2540 
VOLTAJE DE OPERACIÓN (V) 1.8 - 3.6 V 2 - 3.6 V 
CONSUMO DE CORRIENTE (MA) 50 mA  19 mA 
VELOCIDAD SINCRONICA (MBPS) 1 MBPS 1 MBPS 
FRECUENCIA  2.4 – 2,48 GHZ  2.4 – 2,48 GHZ 
POTENCIA DE TRANSMISION  CLASE 2 < 4 dbm 
 CLASE 2 < 4 
dbm 
PRECIO (SOLES) 19.61 99. 30  
Fuente: Elaboración propia. 
 
Con las características mencionadas en la tabla anterior, se decidió trabajar con el módulo 
HC – 05, pues en su placa incluye un regulador de 3.3 V, permitiendo alimentar el módulo 
con un voltaje entre 3.6 V – 6 V, además tiene un rango de 10 m (opcionalmente 100 m 
con repetidores), operando con una frecuencia de radio de 2.4 Ghz a 2.48 Ghz.  
Asimismo,  también transmite en Full Duplex con un máximo de 1600 saltos por segundo; 
estos saltos de frecuencia se dan entre un total de 79 frecuencias con intervalos de 1 Mhz, 
lo cual permite obtener seguridad y robustez.  
Por otro lado, dicho módulo viene configurado de fábrica para trabajar en modo esclavo, 
es decir, preparado para escuchar peticiones de conexión, pero también se podría 
configurarlo para trabajar en modo maestro utilizando comandos AT. 
La ventaja importante del módulo HC-05, es que queda libre del procesamiento intenso 
que involucra el protocolo Bluetooth, puesto que por sí mismo se encargará de todas estas 
labores, permitiendo que el DSPIC del prototipo se ocupe de tan solo recibir y enviar datos 
que se requieran transferir ala GUI. Además, este módulo tiene un precio bastante 




Figura 3.54. Módulo HC – 05 montado en el prototipo para la comunicación inalámbrica. 
Fuente: Elaboración propia. 
3.4.2. ETAPA DE ACONDICIONAMIENTO PARA EL MODULO BLUETOOTH 
El circuito propuesto consiste en emplear casi todos los pines del módulo HC-05 para 
establecer un correcto control de la comunicación, para ello el principal periférico a ser 
empleado será la comunicación UART del DSPIC. Dicha comunicación serial estará 
compuesta por los pines HC05_TX y HC05_RX, los otros dos pines HC05_KEY y 
HC05_STA servirán para ver el estado del módulo y para pasar al modo de comandos AT. 
También se puede apreciar la conexión a 5V y a GND.  
 
Figura 3.55. Circuito para el acondicionamiento del módulo HC – 05.                                    
Fuente: Elaboración propia 
 
3.5. DESARROLLO DEL APLICATIVO 
Para la etapa del aplicativo es necesario obtener los datos numéricos y gráficos de los 
sensores del prototipo, el cual permitirá al usuario poder visualizar en una interfase gráfica 
de usuario (GUI), el estado de salud del lactante en tiempo real durante el estado sueño – 
vigilia. En ese sentido, para el desarrollo del aplicativo se utiliza la plataforma IDE Eclipse, 
la cual presenta una síntesis sencilla y de código abierto, utilizando lenguaje de 
programación Phyton para crear las librerías como Pyserial que ayudará a ingresar a los 
puertos “COM” de la computadora,  así como la librería Tkinter donde se desarrolla la 
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interfaz gráfica de usuario (GUI) que permitirá visualizar y representar en tiempo real, los 
valores de interés como la frecuencia cardiaca, la frecuencia respiratoria, la posición del 
lactante, la temperatura corporal, la humedad relativa, la temperatura ambiental, y la librería 
Matploplib, la cual permitirá generar los gráficos correspondientes a partir de los datos 
obtenidos en la frecuencia cardiaca y en la frecuencia respiratoria visualizados en la GUI.  
3.5.1. FUNCIONAMIENTO DEL APLICATIVO  
El aplicativo desarrollado recopila los datos enviados por medio del módulo BT del 
prototipo, a través del puerto serial virtual mediante un hilo denominado Thread (que 
permite ejecutar dicha tarea de forma paralela). Dentro de este hilo se tendrá un bucle 
infinito que está siempre esperando una línea de datos (una línea de datos es una cadena 
que termina con los caracteres “carrige” y “return) por dicho puerto. Para iniciar el aplicativo 
es necesario activar el módulo Bluetooth de la computadora, el cual solicitará vincularse 
con el módulo BT del prototipo denominado “KEVIN-HC05”. Una vez conectado, se ingresa 
al acceso directo del aplicativo “SENCAP.PY” ubicado en el escritorio del usuario, luego se 
abrirá una ventana y se selecionará la opción “Buscar”; posteriormente se abrirá la pestaña 
“Puerto”, para encontrar finalmente el vínculo con el cual se conecta la computadora con 
el módulo BT del prototipo.   
 
Figura 3.56. Lista del dispositivo Bluetooth y la elección del puerto para vincular con el 
módulo BT del prototipo.                                                                                                       
Fuente: Elaboración propia. 
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Una vez encontrado, el puerto es necesario seleccionar la opcion “Conectar”, el cual 
mostrará una ventana de mensaje “Puerto conectado” y se dará click en el boton “Aceptar”. 
Esto permitirá ingresar a la interfase grafica de usuario (GUI) para monitorizar la 
información obtenida del lactante durante el estado sueño – vigilia. 
 
Figura 3.57. Interfaz gráfica de usuario (GUI) para la visualización en tiempo real de los 
datos obtenidos.                                                                                                                              
Fuente: Elaboración propia. 
 
3.5.2. MODO DE AQUISICIÓN DEL APLICATIVO 
 
Para ingresar a la interfaz gráfica de usuario es necesario dar clic en la opción “Inicio”, el 
cual mostrará la adquisición de datos en tiempo real del lactante, como gráficas y valores 
numéricos. Para la medición de la frecuencia respiratoria y de la frecuencia cardiaca los 
datos numéricos se actualizan cada 60 segundos y los gráficos son actualizados cada 10 
ms con una frecuencia de 100 Hz. Por otro lado, los valores de la temperatura del lactante 
varían cada segundo; mientras que la postura del lactante o neonato durante el estado 
sueño-vigilia se actualizan cada 250 ms y además la GUI cuenta con una alarma visual 
para cada postura tales como la decubito dorsal con indicador de color verde (postura 
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correcta), decubito prono con indicador de color rojo (postura incorrecta), decubito lateral 
derecho y decubito lateral izquierdo con indicador de color amarillo (postura de prevención), 
y finalmente para la medición de la temperatura ambiental y de la humedad relativa los 
datos se actualizan cada dos segundos. Para la etapa de realimentación, los micromotores 
se activan cada 100 ms; cuando detecte una disminución de la frecuencia respiratoria 
menor a 20 rpm.  
 
Figura 3.58. Interfaz gráfica de usuario (GUI) del prototipo.                                                              
Fuente: Elaboración propia. 
 
Lo que se buscó para el diseño de la GUI, es que el procedimiento de monitorización de 
datos en tiempo real permita al usuario visualizar una interfaz amigable, intuitiva y de fácil 
uso, a fin de verificar el estado del lactante durante el ciclo sueño – vigilia. 
3.6. ETAPA DE ALIMENTACIÓN DEL PROTOTIPO 
La etapa de alimentación del prototipo ha tomado en cuenta, la batería que se encargará 
de suministrar la energía para el prototipo, un módulo regulador de voltaje que permitirá el 
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voltaje correcto para el funcionamiento de algunos sensores, y un elevador de voltaje para 
ciertas etapas que requieran de un voltaje adecuado para el funcionamiento del sistema 
tales como los amplificadores operaciones, el módulo de comunicación y el cargador de la 
batería, permitiendo aumentar el tiempo de uso del prototipo. 
3.6.1. BATERÍA  
Para el desarrollo del prototipo se empleará una batería 3.7 V de litio polímero marca 
“ZIFCONN 625068”; además la batería presenta las siguientes características: 
 Tensión nominal a 3.7 V, baja resistencia y rápido tiempo de carga. 
 Capacidad: 2500 mAh. 
 Sobrecarga de voltaje 4.20 V +/- 0.05 V y sobre descarga la protección del voltaje 
2.7 V +/- 0.1 V. 
 Protección de sobre corriente 3.0 a 1.0 A (2.7 V a 4.25 V). 
 Presenta una larga vida. Permite reutilizar hasta 500 veces.  
 Se utiliza para aplicaciones de uso médico y en dispositivos médicos.  
 
Figura 3.59.  Batería 3.7 V – 2500 mAh montado en el prototipo.                                               
Fuente: Elaboración propia. 
 
3.6.2. REGULADOR DE VOLTAJE 
Para alimentar el prototipo se utilizará una batería de 3.7 V, pero el sensor de la frecuencia 
cardiaca, el sensor de la temperatura y el acelerómetro requieren un voltaje de 3.3 V. Es 
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por ello que se utilizará un regulador de voltaje, que permitirá entregar una señal continua 
a los sensores. Por otro lado, un regulador de voltaje se encarga de aumentar o disminuir 
el voltaje en la salida, además que sea fijo dentro de un rango de corriente.  En la tabla 
3.12 se muestran las diversas características para la elección del regulador de voltaje.   




PARAMETROS LM7805 LM1117 
VOLTAJE DE ENTRADA (V) 7 – 35 V 15 V MAX 
VOLTAJE DE SALIDA (V) 5 V 1.28 – 13.8 V 
CORRIENTE MAXIMA 1.3 mA 800 mA 
PRECIO (SOLES) 3.68 1.2 
Fuente: Elaboración propia. 
 
El módulo seleccionado para regular los voltajes en el prototipo es el LM1117, se decidió 
trabajar con este módulo debido a que presenta un bajo consumo de corriente, un voltaje 
de entrada máxima de 15 V. Por otro lado, también presenta una limitación de corriente y 
apagado térmico, también su módulo incluye una referencia de banda prohibida recortada 
Zener que permite la precisión del voltaje de salida alrededor de +/- 1% y además el factor 
más importante es el bajo precio en comparación con el módulo LM7805. 
 
Figura 3.60. Regulador de voltaje LM1117 montado en la etapa de alimentación.                     
Fuente: Elaboración propia. 
  
3.6.3. ELEVADOR DE VOLTAJE 
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El elevador de voltaje se encargará de brindar la alimentación de 3.7 V (batería) a 5 V, 
debido a que la etapa de comunicación, el sensor de la frecuencia respiratoria, el sensor 
ambiental y los amplificadores operacionales, requieren de un voltaje de alimentación 
superior que la batería. En tal sentido, el elevador de voltaje utilizado es el MT3608 de la 
marca AERSOSEMI y tiene las siguientes características:  
 Voltaje de entrada de 2 V a 24 V 
 Voltaje de salida hasta 28 V 
 Eficiencia hasta 97% 
 Límite de corriente del interruptor interno de 4 A 
 Disponible en un paquete SOT23-6 de 6 pines 
 
Figura 3.61. Módulo elevador de voltaje montado en el prototipo.                                                         
Fuente: Elaboración propia. 
 
3.6.4. CARGADOR DE BATERIA  
El módulo seleccionado para cargar la batería es TP4056 de la marca Nanjing Top Power 
Asic Corp, el cual permitirá recuperar la carga energética de la batería de 3.7 V que 
alimenta al prototipo en un tiempo de 30 minutos. Por otro lado, el módulo funciona con 5V 
y según el fabricante, posee las siguientes características:  
 Presenta una corriente de carga programable hasta 1000 mA 
 Permite tener una corriente y voltaje constante 
 El módulo presenta un voltaje de carga de 4.2 V, con una precisión de 1.5%  
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 Tiene recarga automática y además una corriente de arranque suave 
 Una de las principales características de este módulo es que no requiere Mosfet ni 
resistencia de detección o diodo de bloqueo  
 
Figura 3.62. Módulo de carga de batería montado en el prototipo.                                        
























PRUEBAS REALIZADAS Y RESULTADOS 
 
4.1. MEDICIONES EN LA ETAPA DE ALIMENTACIÓN DEL PROTOTIPO 
 
Para esta etapa, se probó la batería de 3.7 V, el regulador de voltaje con una salida de 
4.05V y del elevador de voltaje con una salida de 5.05V, para ello se utilizó un multímetro 
digital el cual permitió medir los voltajes que ingresan al prototipo para su funcionamiento.  
 
Figura 4.1. Medición de la etapa de alimentación del prototipo.                                                               
Fuente: Elaboración propia. 
. 
4.2. PRUEBAS DE ADQUISICIÓN DE LOS PARAMETROS DEL PROTOTIPO 
4.2.1. PRUEBA DE LA FRECUENCIA RESPIRATORIA 
 
Para la frecuencia respiratoria, se obtendrá inicialmente la señal original, correspondiente 
a las variaciones del sensor de fuerza resistiva antes que ingrese al divisor de tensión, las 
cuales aun tienen presencia de ruido. Dicha señal se muestra en el gráfico 1. 
 
Gráfico 1. Variación del sensor de fuerza resistiva durante la respiración con una tensión 
de 5V.                                                                                                                                      
Fuente: Elaboración propia. 
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Posteriormente como se muestra en el siguiente gráfico, se tiene la repuesta del sensor 
luego del divisor de tensión de 3.3 V y de la salida del comparador operacional proveniente 
de un filtro pasa bajo de 15 Hz. 
 
Gráfico 2. Repuesta del sensor respiratorio en la salida del comparador operacional.                                                                                                                         




Gráfico 3. Señal que ingresa al procesador vs. señal en la salida del comparador 
operacional.                                                                                                                           
Fuente: Elaboración propia. 
 
4.2.2. PRUEBAS DE LA FRECUENCIA CARDIACA 
 
Para ejecutar las pruebas de la etapa de adquisición de la frecuencia cardiaca, es 
necesario utilizar un osciloscopio digital que permitirá obtener y visualizar la señal de la 
frecuencia cardiaca. Asimismo, se utilizará un simulador de paciente ECG TechPatient de 
He Instruments para obtener las señales de prueba, simulando la monitorización cardiaca 
del paciente, a través de las derivaciones estándar del ECG (ver figura 4.2). Como se 
mencionó anteriormente, en este prototipo se analizarán las variaciones numéricas y 
graficas de la frecuencia cardiaca, que implica la conexión de electrodos en el en el brazo 
derecho (RA), el brazo izquierdo (LA) y la pierna izquierda (LL). Para las pruebas, se 
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utilizarán diferentes valores para la frecuencia cardiaca, una amplitud de 2 mv y el ruido de 
línea eléctrica a 60 Hz, donde los cambios se hacen desde la interfaz del simulador.  
 
Figura 4.2. Simulador de frecuencia cardiaca TechPatient de He Instruments para 
obtener diferentes valores de la frecuencia cardiaca.                                                                         
Fuente: Elaboración propia. 
 
 
Gráfico 4. Señal obtenida antes de la etapa de amplificación y filtrado utilizando el 
simulador.                                                                                                                                        
Fuente: Elaboración propia. 
 
En el gráfico 4, se observa que es casi imposible divisar la señal ECG sin el posterior 
acondicionamiento de señal, debido al ruido de 60 Hz. No obstante luego, la señal mejora 
a través del amplificador de instrumentación y de los filtros para eliminar el ruido de 60 Hz. 
En el gráfico 5, se muestra la señal amplificada 200 veces y filtrada en la banda [3-15 Hz]. 
 
Gráfico 5. Señal ECG posterior a la amplificación basado en el amplificador AD620 y 
filtrado de ruido luego de aplicarle un filtro notch a la señal anterior.                                                                          




Gráfico 6. Salida del circuito de frecuencia cardiaca (azul) vs la lectura que ingresa al 
procesador (rojo).                                                                                                                    
Fuente: Elaboración propia. 
 
Posteriormente, se realizaron diferentes mediciones de la frecuencia cardiaca que se 
muestran en la tabla 4.1, donde el valor mínimo para comenzar la prueba es de 20 bpm y 
el máximo es de 230 bpm, pero el prototipo está diseñado para captar diferentes valores 
de frecuencia cardiaca, principalmente los que corresponden a un lactante o neonato (70 
a 190 bpm); por lo tanto, el rango de trabajo no se altera durante las pruebas.  
Tabla 4.1. Valores de la frecuencia cardiaca utilizando el simulador TechPatient de He 











1 20 20 0 
2 40 40 0 
3 50 50 0 
4 60 60 0 
5 70 70 0 
6 80 80 0 
7 90 90 0 
8 100 100 0 
9 110 110 0 
10 120 120 0 
11 130 130 0 
12 140 140 0 
13 160 160 0 
14 180 180 0 
15 200 202 2 
16 230 231 1 
Fuente: Elaboración Propia. 
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4.2.3. PRUEBAS DEL SENSOR DE TEMPERATURA CORPORAL 
Para realizar las pruebas es necesario utilizar un multímetro digital calibrado, el cual 
permitirá captar los diferentes valores de la resistencia del termistor 2.252 K de grado 
medico, durante la variación de la temperatura. Así mismo, para realizar las diferentes 
mediciones experimentales y efectuar la comparación con los valores teóricos, la 
temperatura mínima de prueba es de 25°C y el máximo es de 40°C, como se indica en la 
tabla 4.2. Por lo cual se demuestra que dicho sensor de grado medico está diseñado para 
captar los rangos de temperatura corporal según la edad del lactante (ver tabla 4.2).   
 
Figura 4.3. Medición de la resistencia del termistor 2.252 K.                                       
Fuente: Elaboración propia. 
Tabla 4.2. Valores de la resistencia del termistor 2.252 K utilizando un multímetro digital 









1 25 2252 2240 
2 26 2156 2105 
3 27 2064 2036 
4 28 1977 1975 
5 29 1894 1880 
6 30 1815 1813 
7 31 1739 1734 
8 32 1667 1675 
9 33 1599 1601 
10 34 1533 1548 
11 35 1471 1473 
12 36 1412 1441 
13 37 1355 1409 
14 38 1301 1321 
15 39 1249 1261 
16 40 1200 1217 




Gráfico 7. Resistencia teórica y experimental en función de la temperatura.                     
Fuente: Elaboración propia. 
 
4.2.4. PRUEBAS DEL SENSOR DE POSICION - ACELETROMETRO 
 
Para el acelerómetro, se ha establecido el rango de operación que definirá en qué postura 
se encuentra el lactante durante el estado sueño – vigilia. Para ello, se simula la postura 
decúbito dorsal, donde dicha posición se indicará en la interfaz gráfica de usuario (GUI), 
tal como se muestra en la siguiente figura.     
 
Figura 4.4. Postura correcta para el descanso del lactante.                                                 
Fuente: Elaboración propia. 
 
A continuación, se indica la postura peligrosa que puede tener el lactante durante el estado 
de sueño – vigilia, ya que ocasiona disminución de la respiración, sueños más prolongados 
y reflujos gastroesofágicos. En la figura 4.5, se simula la postura decúbito prono el cual se 
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Figura 4.5. Postura peligrosa para el descanso del lactante.                                                 
Fuente: Elaboración propia. 
 
La postura decúbito lateral tanto derecho e izquierdo, es menos riesgosa que la postura 
anterior, ya que a la inestabilidad de dichas posturas ocasione que el lactante obtenga 
nuevamente la postura decúbito prono. En la figuras 4.6 y 4.7 se simulan ambas posturas. 
 
Figura 4.6. Postura decúbito lateral derecho durante las pruebas.                                       
Fuente: Elaboración propia. 
 
 
Figura 4.7. Postura decúbito lateral izquierdo durante las pruebas.                                     
Fuente: Elaboración propia. 
 
4.2.5. PRUEBAS DE LA TEMPERATURA AMBIENTAL Y HUMEDAD RELATIVA 
 
En el siguiente gráfico se muestra la señal de salida del sensor DHT22, para comprobar el 




Gráfico 8. Funcionamiento del sensor DHT22.                                                                      
Fuente: Elaboración propia. 
 
4.2.6. PRUEBAS DE LA ETAPA DE REALIMENTACIÓN (MICROMOTORES) 
En el gráfico 9, se puede apreciar la señal de trabajo de los micromotores, la cual se activa 
cada 100 ms cuando exista una disminución de la frecuencia respiratoria del lactante menor 
a 20 respiraciones por minuto. Además, como se puede observar, esta señal no presenta 
picos ni ruidos. 
 
Gráfico 9. Señal cuando se activan los micromotores.                                                  
Fuente: Elaboración propia. 
 
4.2.7. RESULTADOS OBTENIDOS 
A continuación, se muestran las pruebas ejecutadas en tres lactantes (de 3, 12 y 18 meses 
de edad) con el prototipo de monitorización desarrollado. En ese sentido, se utilizaron tres  
chaquetas de diferente tamaño, dependiendo de la edades antes señaladas, en las cuales 
se incorporaron los sensores utilizados.  
Luego, el prototipo fue probado en las habitaciones de los lactantes durante su normal 
descanso permitiendo verificar el funcionamiento del hardware y del software en 
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condiciones reales. Para lo anterior, solamente era necesario colocar la chaqueta 
correspondiente a cada lactante y a través de la computadora personal, poder visualizar 
en tiempo real las variables obtenidas del prototipo.  
Primera prueba (Lactante de 12 meses de edad) 
La primera prueba se ha realizado a un lactante de 12 meses de edad, al cual se le tomó 
las variables fisiológicas desarrolladas en el presente trabajo y obtenidas en el prototipo 
durante un periodo de 5 horas aproximadamente durante su descanso, para así poder 
captar correctamente cada valor y cada señal correspondiente a dicho paciente.  
 
Figura 4.8. Lactante de 12 meses para ser monitorizado por el prototipo durante su 
descanso.                                                                                                                                 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Figura 4.9. Interface gráfica en tiempo real del monitoreo continuo de las variables 
fisiológicas del lactante de 12 meses, durante su descanso.                                                  
Fuente: Elaboración propia. 
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Tabla 4.3. Valores de cada parámetro obtenidos durante un periodo aproximado de 5 


















1 24 111 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 27.4 60.6 
 
2 24 104 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 27.3 60.5 
 
3 24 102 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 27.5 61.1 
 
4 23 107 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 27.4 60.2 
 
5 23 106 37.4 
DECUBITO 
DORSAL 27.5 60 
Fuente: Elaboración propia. 
 
Gráfico 10. Parámetros fisiológicos del lactante de 12 meses. a) Frecuencia respiratoria, 
b) Frecuencia cardiaca.                                                                                                        
Fuente: Elaboración propia. 
 
De los resultados obtenidos para este caso, se obtuvo en promedio una frecuencia cardiaca 
de 106 latidos por minuto y para la frecuencia respiratoria se obtuvo en promedio 23.6 
respiraciones por minuto, los cuales corresponden a valores normales. Además, se obtuvo 
un promedio de la temperatura corporal de 37.32 °C, un promedio de la temperatura 
ambiental de la habitación igual a 27.42 °C y una humedad relativa promedio de 60.48 %. 
Se considera además que la posición del paciente siempre ha sido en decúbito dorsal. En 
el gráfico 10, se observa que la variabilidad de la frecuencia respiratoria y la frecuencia 
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cardiaca, se encuentran dentro de los límites normales, garantizando así una buena salud 
del lactante, sin la presencia de eventos adversos que podrían alterar su buena condición 
de salud. 
Segunda prueba (Lactante de 18 meses de edad) 
La segunda prueba se ha realizado a un lactante de 18 meses de edad (lactante mayor) 
durante un periodo de 5 horas durante su descanso. En este caso, se pudo constatar que 
la señal de la frecuencia respiratoria había presentado una súbita interrupcion (apnea) en 
el minuto 40, aproximadamente durante 5 segundos, para lo cual el prototipo activó los 
micromotores en forma inmediata, haciendo que el lactante pueda volver a respirar en 
forma normal. Esto demuestra que el prototipo es capaz de detectar un evento anormal, 
para así tomar una acción inmediata que permita volver a las condiciones de salud 
normales del lactante.  
 
Figura 4.10. Lactante de 18 meses para ser monitorizado por el prototipo durante su 
descanso.                                                                                                                               
Fuente: Elaboración propia. 
Tabla 4.4. Valores de cada parámetro obtenidos durante un periodo aproximado de 5 


















1 28 94 37 
DECUBITO 
DORSAL 28.4 50.7 
 
2 29 102 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 28.3 51.2 
 
3 27 110 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 28.3 50.6 
 
4 15 111 37.1 
DECUBITO 
DORSAL 28.3 51.5 
 
5 22 115 37.3 
DECUBITO 
DORSAL 28.3 51.4 




Figura 4.11. Interface gráfica en tiempo real del monitoreo continuo de las variables 
fisiológicas del lactante de 18 meses, durante su descanso.                                           
Fuente: Elaboración propia. 
 
Gráfico 11. Parámetros fisiológicos del lactante de 18 meses. a) Frecuencia respiratoria, 
b) Frecuencia cardiaca.                                                                                                       
Fuente: Elaboración propia. 
 
De los resultados obtenidos para este segundo caso, se obtuvo en promedio una 
frecuencia cardiaca de 106.4 latidos por minuto y para la frecuencia respiratoria se obtuvo 
en promedio 24.2 respiraciones por minuto, los cuales corresponden a valores normales. 
Además, se obtuvo un promedio de la temperatura corporal de 37.2 °C, un promedio de la 
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temperatura ambiental de la habitación igual a 28.32 °C y una humedad relativa promedio 
de 51.08 %. Se considera además que la posición del paciente, al inicio y al final, ha sido 
en decúbito dorsal. En el gráfico 11, se observa que la variabilidad de la frecuencia 
respiratoria y la frecuencia cardiaca, también se encuentran dentro de los límites normales, 
a pesar del evento anormal antes descrito. 
Tercera prueba (Lactante de 3 meses de edad) 
 
La tercera prueba se ha realizado a un lactante de 3 meses de edad, donde se tomaron las 
variables del prototipo en su descanso del día durante un periodo de 35 minutos. En esta 
toma de datos, se pudo observar que la postura del infante estuvo en decúbito lateral 
derecho durante 24 segundos, donde dicha posición no es correcta para el descanso del 
infante porque está asociada al SMSL. Además, esta prueba permite que el prototipo sea 
capaz de detectar en tiempo real cada postura desarrollada por dicho lactante.  
 
Figura 4.12. Lactante de 3 meses para ser monitorizado por el prototipo durante su 
descanso.                                                                                                                               
Fuente: Elaboración propia. 
Tabla 4.5. Valores de cada parámetro obtenidos durante un periodo aproximado de 35 




















7 31 125 34.8 
DECUBITO 
LATERAL 
DERECHO 29.2 54.9 
 
14 28 131 35.2 
DECUBITO 
DORSAL 29.4 55.8 
 
21 31 138 36 
DECUBITO 
DORSAL 29.5 55 
 
28 31 140 36.8 
DECUBITO 
DORSAL 29.7 55.5 
 
35 30 144 37.1 
DECUBITO 
DORSAL 29.7 56.4 




Figura 4.13. Interface gráfica en tiempo real de la postura decúbito lateral derecho del 
lactante de 3 meses de edad, durante su descanso.                                                            
Fuente: Elaboración propia 
 
Gráfico 12. Parámetros fisiológicos del lactante de 3 meses de edad. a) Frecuencia 
respiratoria, b) Frecuencia cardiaca.                                                                               
Fuente: Elaboración propia. 
 
De los resultados obtenidos para este último caso, se obtuvo en promedio una frecuencia 
cardiaca de 135.6 latidos por minuto y para la frecuencia respiratoria se obtuvo en promedio 
30.2 respiraciones por minuto, los cuales corresponden a valores normales. Además, se 
obtuvo un promedio de la temperatura corporal de 36 °C, un promedio de la temperatura 
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ambiental de la habitación de descanso del infante igual a 29.5 °C y una humedad relativa 
promedio de 55.52 %. Cabe señalar que la postura inicial del infante fue de decúbito dorsal, 
luego en un corto periodo de tiempo (24 segundos) fue de decúbito lateral derecho, y 
posteriormente volvió a una postura de decúbito dorsal. En el gráfico 12, se observa que la 
variabilidad de la frecuencia respiratoria y la frecuencia cardiaca, también se encuentran 
dentro de los límites normales, a pesar del evento anormal antes descrito. 
4.3. PRESUPUESTO 
Tabla 4.6. Listado de costo de componentes 
 
COMPONENTES PARA EL DESARROLLO DEL PROTOTIPO 
COMPONENTES  CANTIDAD P. TOTAL 
ETAPA DE FRECUENCIA RESPIRATORIA 
SENSOR DE FRECUENCIA RESPIRATORIA 1 S/66.00 
CIRCUITO INTEGRADO DE CAPTURA 2 S/15.00 
ETAPA DE FRECUENCIA CARDIACA 
RAMALES DE ECG  1 S/100.00 
AMPLIFICADOR DE INSTRUMENTACIÓN 1 S/3.90 
CIRCUITO INTEGRADO DE CAPTURA 3 S/12.00 
CAJA DE ELECTRODOS 1 S/20.00 
ETAPA DE LA TEMPERATURA CORPORAL 
TERMISTOR NTC 2.252K GRADO MEDICO 1 S/41.60 
AMPLIFICADOR DE INSTRUMENTACIÓN 1 S/3.90 
CIRCUITO INTEGRADO DE CAPTURA 1 S/4.00 
ETAPA DE POSTURA DEL LACTANTE     
ACELEROMETRO 1 S/7.30 
CIRCUITO INTEGRADO DE CAPTURA 3 S/22.50 
ETAPA DE TEMPERATURA AMBIENTAL Y HUMEDAD RELATIVA 
SENSOR AMBIENTAL 1 S/12.50 
ETAPA DE REALIMENTACIÓN 
MICROMOTORES 2 S/2.00 
OTROS 
MICROCONTROLADOR 1 S/3.30 
BLUETOOTH 1 S/19.50 
BATERIA 1 S/20.00 
REGULADOR DE VOLTAJE 3 S/3.00 
ELEVADOR DE VOLTAJE 1 S/4.00 
CARGADOR DE BATERIA 1 S/8.80 
PAQUETE DE CABLES 1 S/20.00 
TOTAL GENERAL   S/389.30 
Fuente: Elaboración propia 
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Tabla 4.7. Listado de costo de equipos 
 
EQUIPOS PARA LA REALIZACIÓN DE PRUEBAS DEL PROTOTIPO 
MATERIALES CANTIDAD P.TOTAL 
ALQUILER SIMULADOR ECG 1 S/100.00 
MULTIMETRO  1 S/120.00 
ALQUILER DE OSCILOSCOPIO 1 S/200.00 
TOTAL GENERAL   S/420.00 
Fuente: Elaboración propia 
Como se observa en la Tabla 4.6., el costo total general de los componentes para el 
desarrollo del prototipo, asciende aproximadamente  a S/. 390 (trescientos noventa soles), 
agregando un costo social por la elaboración del prototipo de S/. 110 (ciento diez soles), 
hace que el costo total del prototipo elaborado sea aproximadamente de S/. 500 (quinientos 
soles). Esto permite que el prototipo desarrollado sea asequible para personas de bajos 
recursos, puesto que dicho prototipo podrá ser adquirido hasta en cinco cuotas de S/. 100 
(cien soles), considerando que en la actualidad, los equipos comerciales que adquieren 















La monitorización y la evaluación de la condicion de salud de los lactantes y neonatos del 
país en conjunto con una atención correctiva, inmediata y oportuna, en caso de ocurrir 
eventos adversos asociados al síndrome de muerte súbita del lactante (SMSL), van 
constituyendose en elementos importantes que permiten mejorar su respectiva calidad de 
vida, puesto que presentan de manera frecuente eventos de apnea o mala postura al 
dormir, tal como ocurrió en el caso de los lactantes quienes participaron de la segunda y 
de la tercera prueba del prototipo. 
Asimismo, se ha obtenido con este prototipo, las siguientes conclusiones a lo largo del 
tiempo dedicado a su correspondiente desarrollo:  
 Se diseñaron y se desarrollaron tres chaquetas de tres tallas diferentes, con 
sensores para la medición de variables fisiológicas (ECG, temperatura corporal, 
frecuencia cardiaca, frecuencia respiratoria y posición del lactante) y de variables 
ambientales (temperatura y humedad relativa ambientales), los cuales permitieron 
la monitorización en tiempo real de dichas variables, correspondientes a tres 
lactantes de 3, 12 y 18 meses de edad. 
 Se comprobó la activación de los actuadores (micromotores), los cuales permitieron 
a uno de los tres lactantes estabilizar la respiración en un evento de apnea, evitando 
así la ocurrencia de eventos asociados al síndrome de muerte súbita del lactante 
(SMSL). 
 Se diseñó y se desarrolló el sistema electrónico de acondicionamiento de las 
variables fisiológicas y variables ambientales antes mencionadas, tomando en 
consideración cada uno de los principios de funcionamiento de los distintos 
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sensores y actuadores utilizados para el prototipo. Esto ha sido posible gracias a 
una cuidadosa selección de cada componente utilizado y un adecuado desarrollo 
de la programación del DSPIC empleado, logrando además la transmisión de datos 
mediante comunicación inalámbrica vía Bluetooth, para la posterior visualización de 
la toda la información procesada en una computadora portátil. 
 Se desarrolló una interfaz gráfica de usuario (GUI), a traves de la plataforma IDE 
Eclipse, el cual permitió visualizar toda la información fisiológica y ambiental 
obtenida, como también la posición de descanso de los lactantes quienes 
particparon de las pruebas, logrando una adecuada monitorización de su condición 



















TRABAJO A FUTURO 
 
Como trabajo a futuro, se destacan las siguientes actividades: 
 Incrementar la cantidad de los sensores fisiológicos no invasivos, para obtener una 
mayor información sobre el estado actual de salud del lactante o neonato, por 
ejemplo, la saturación de oxígeno y la presión arterial.  
 Utilizar una mayor cantidad de componentes electrónicos superficiales para que el 
prototipo de adquisición pueda ser más portable, con un menor consumo eléctrico, 
cómodo para el paciente, incluyendo un aumento de la autonomía de la batería para 
mejorar el sistema durante el monitoreo.  
 Realizar una mayor cantidad de pruebas para mejorar y validar el comportamiento 
del prototipo.  
 Desarrollar una base de datos dentro de un sitio web, con la ayuda de un servidor 
que sea capaz de almacenar los registros del lactante, cada vez que se utilice el 
prototipo, a fin de poder almacenar un historial de registros del paciente que incluya 
mayor información clínica del mismo y permita efectuar la adecuada validez de cada 
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Codificación del Programa 
 
#include "main.h" Se define una constante main.h 
#include "drv_flex.h" Se define una constante drv_flex.h 
#include "drv_ecg.h" Se define una constante drv_ecg.h 
#include "drv_temp.h" Se define una constante drv_temp.h 
#include "drv_dht22.h" Se define una constante drv_dht22.h 
#include "drv_acel.h" Se define una constante drv_acel.h 
int main(void) { Inicio del código del microcontrolador 
 char buffer[64]; Contiene 64 elementos de tipo "char" 
 SYSTEM_Initialize(); Inicializa todos los recursos del microcontrolador 
  App.flags = 0; Declaración de la variable "App" 
sprintf(buffer, "Bienvenidos SENCAPV1...\r\n");   
 UART1_WriteBuffer((const uint8_t *) buffer, 
strlen(buffer));   
while (1) { Inicio del bucle infinito donde comienza el código 
 DRV_BLINK_Toggle(); 
Parpadeo del led para saber que el 
microcontrolador este trabajando 
 DRV_RX_Read(); 
Trabaja con la recepción del UART del 
microcontrolador 
DRV_FLEX_Read(); 
Se encarga de leer el sensor de la frecuencia 
respiratoria 
DRV_ECG_Read(); 
Se encarga de leer el circuito de la frecuencia 
cardiaca 
DRV_GRAFICA_Send(); 
Para graficar las señales de la frecuencia 
respiratoria y frecuencia cardiaca 
DRV_TEMP_Read(); Se encarga de leer el sensor de la temperatura 
DRV_DHT22_Read(); Se encarga de leer los sensores ambientales 
DRV_ACEL_Read(); Se encarga de leer el acelerómetro 
DRV_BUZZER_Sound(); 
Se encarga de activar el sonido de al usar el 
prototipo 
DRV_MOTOR_Tilt(); Se encarga de activar la etapa de realimentación 
DRV_APP(); Para mandar la información 
#include "drv_flex.h" Librería de la frecuencia respiratoria 
void DRV_FLEX_Read(void) { 
Permite leer el sensor de la frecuencia 
respiratoria 
 uint16_t actual_lectura, diferencia; 
Habilita varias variables locales 
static uint16_t anterior_lectura = 0; 
static char anterior_pendiente = 0; 
static int8_t anterior_pendiente_ct = 0; 
static uint8_t anterior_pendiente_ct_habilita = 
0; 
if (App.flex.b_read_ready) { Cada 500 ms se coloca en "1" y luego se limpia 
colocándose en "0" App.flex.b_read_ready = 0; 
 App.flex.filter += App.flex.read; Incrementa el valor que hay en la variable "read" 
if (++App.flex.filter_ct >= 256) { Han acumulado 256 iteraciones 
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 App.flex.filter_ct = 0; Borrar el contador del acumulador 
App.flex.b_filter_ready = 1; Se encarga de activar un nueve "flex" 
if (App.flex.b_filter_ready) { Preguntar si han pasado 256 acumulaciones y 
luego lo borra  App.flex.b_filter_ready = 0; 
switch (App.flex.sm) { Para implementar máquina de estado 
case 0: 
cuando "sm" es igual a 0, permite la variable de 
estado se incremente 
 App.flex.filter_buffer_idx = 0; 
 App.flex.sm++; 
case 1: 
Se incrementa nuevamente la variable de estado App.flex.sm++; 
case 2:   
 App.flex.filter = App.flex.filter >> 8; Dividir entre 256 el acumulador 
grafica.resp = App.flex.filter; 
Para habilitar la gráfica de la frecuencia 
respiratoria 
actual_lectura = App.flex.filter; Cargamos el promedio hallado en actual_lectura  
if (anterior_lectura != actual_lectura) { Comparamos con el ultimo valor cargado 
if (anterior_lectura > actual_lectura) { 
La diferencia debe ser mayor que 10 
diferencia = anterior_lectura - actual_lectura; 
 } else { 
diferencia = actual_lectura - anterior_lectura; 
if (diferencia > 5) Si es mayor que 5 veces la resolución del ADC 
if (anterior_lectura < actual_lectura) Buscamos si es pendiente de subida o bajada 
 if (anterior_pendiente != 's') { Si es la primera vez en la pendiente de subida 
 anterior_pendiente = 's'; 
Deshabilitamos el contador de la pendiente  anterior_pendiente_ct_habilita = 0; 
 } else { 
if (anterior_pendiente != 'b') { 
Pendiente de bajada 
anterior_pendiente = 'b'; 
anterior_pendiente_ct = 10; 
Para contar 10 veces para que la pendiente tenga 
un ancho regular 
anterior_pendiente_ct_habilita = 1; Habilitamos la pendiente 
anterior_lectura = actual_lectura;  Se actualiza la anterior lectura  
if (anterior_pendiente_ct_habilita) { 
Pregunto si el contador de pendiente este 
habilitado 
 if (--anterior_pendiente_ct == 0) { Para decrementar el contador 
anterior_pendiente_ct_habilita = 0; Deshabilitamos el contador de la pendiente 
App.flex.b_edge_ready = 1; 
Habilita el contador de los RPM App.flex.rpm_flanco_ct++; 
App.flex.edge_timeout = 0; Limpia el contador del RPM en caso no detecte. 
#include "drv_ecg.h" Librería de la frecuencia cardiaca 
void DRV_ECG_Read(void) { Permite leer el sensor de la frecuencia cardiaca 
if (App.ecg.b_read_ready) { Cada 500 ms se coloca en "1" y luego se limpia 
colocándose en "0" App.ecg.b_read_ready = 0; 
App.ecg.filter += App.ecg.read; Incrementa el valor que hay en la variable "read" 
if (++App.ecg.filter_ct >= 32) { Han acumulado 32 iteraciones 
App.ecg.filter_ct = 0; Borrar el contador del acumulador 
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App.ecg.b_filter_ready = 1; Se encarga de activar un nuevo "ecg" 
if (App.ecg.b_filter_ready) { Preguntar si han pasado 32 acumulaciones y 
luego lo borra App.ecg.b_filter_ready = 0; 
switch (App.ecg.sm) { Para implementar máquina de estado 
 memset(ecg_samples, 0, sizeof (ecg_samples)); 
Se encargar de pasar el mismo tamaño del 
"Array" al "ecg_samples" 
ecg_samples_idx = 0; El índice se coloca a "0" 
ecg_samples_idx_max = (sizeof (ecg_samples) 
>> 1); Desplazamiento a la derecha entre 2 
App.ecg.sm++; Se incrementa nuevamente la variable de estado 
 case 1: 
Guarda la posición del "array" e incrementa 
ecg_samples[ecg_samples_idx++] = 
DRV_ECG_Valor(); 
 if (ecg_samples_idx >= ecg_samples_idx_max) 
{ 
Verificar si el índice es igual o mayor que el 
máximo establecido, en caso sea cierto el índice 




Obtener el valor mínimo y máximo de las 
muestras 
val_corte = (uint16_t) (val_maximo - 
val_minimo)*0.10; 
Hallar la variable "val_corte" que viene hacer el 
valor máximo menos el valor mínimo por el 10% 
de la diferencia 
val_pwm = val_maximo - val_corte; La diferencia del valor máximo entre el valor de 
corte y luego enviar a una función para establecer 
el duty cycle de la señal PWM en función al valor 
cargado  OC4_PrimaryValueSet(val_pwm); 
if (App.ecg.b_edge_ready) { 
Va permitir que el "time out" siempre se esté 
reseteando y nunca llegue a "10" y también en 
caso no detecte la señal de la frecuencia cardiaca 
salga el numero "0" 
App.ecg.b_edge_ready = 0; 
App.ecg.edge_timeout = 0; 
if (App.ecg.b_edge_timeout_check) { 
App.ecg.b_edge_timeout_check = 0; 
if (++App.ecg.edge_timeout >= 10) {//5 
App.ecg.edge_timeout = 0; 
App.ecg.rpm_flanco_val = 0; 
DRV_ECG_BpmUpdate(); 
#include "drv_temp.h" Librería del sensor de temperatura 
void DRV_TEMP_Read_Task(APP_ADC * ptr, 
uint8_t n) { Permite leer el sensor de la temperatura 
float resist, cel; 
se encarga de representar con punto decimal la 
resistencia y de la temperatura en grado Celsius 
if (ptr->b_read_ready) { Cada 500 ms se coloca en "1" y luego se limpia 
colocándose en "0"  ptr->b_read_ready = 0; 
ptr->filter += ptr->read; Incrementa el valor que hay en la variable "read" 
if (++ptr->filter_ct >= 1024) { Han acumulado 1024 iteraciones 
ptr->filter_ct = 0; Borrar el contador del acumulador 
ptr->b_filter_ready = 1; Se encarga de activar un nuevo "filter" 
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if (ptr->b_filter_ready) { Preguntar si han pasado 1024 acumulaciones y 
luego lo borra  ptr->b_filter_ready = 0; 
 ptr->filter = ptr->filter >> 10; 
Dividí el acumulador entre 1024 para obtener el 
promedio 
resist = ((((float) ptr->filter * 3.3) / 
1023.0)*(1.52)) / (0.00173); 
Se coloca esta fórmula para hallar la resistencia 
del puente Wheatstone 
cel = buscar_temp((uint16_t) resist); 
Se obtiene la resistencia y se busca el valor de la 
temperatura en la tabla del fabricante 
ptr->edge_time = cel; Ese valor se cargó a una variable "edge_time" 
ptr->filter = 0; Luego limpiar el "filter" 
sprintf(buffer, "@TEMP:%.1f,%.1f!\r\n", 
App.temp1.edge_time, App.temp2.edge_time); 
Se registra el valor numérico en el software la 
temperatura obtenida  
#include "drv_acel.h" Librería del acelerómetro 
#define zero_x 1.58 Se define una constante zero_x 
#define zero_y 1.58 Se define una constante zero_y 
#define zero_z 1.60 Se define una constante zero_z 
#define sensitivity_x 0.33 Se define una constante sensitivity_x 
#define sensitivity_y 0.33 Se define una constante sensitivity_y 
#define sensitivity_z 0.33 Se define una constante sensitivity_z 
#define umbral 102 Se define un constante umbral 
void DRV_ACEL_Read(void) { Permite leer el sensor del acelerómetro 
float g; 
se encarga de representar con punto decimal el 
acelerómetro 
if (ptr->b_read_ready) { Cada 500 ms se coloca en "1" y luego se limpia 
colocándose en "0" ptr->b_read_ready = 0; 
ptr->filter += ptr->read; Incrementa el valor que hay en la variable "read" 
if (++ptr->filter_ct >= 32) { Han acumulado 32 iteraciones 
ptr->filter_ct = 0; Borrar el contador del acumulador 
ptr->b_filter_ready = 1; Se encarga de activar un nuevo "filter" 
if (ptr->b_filter_ready) { Preguntar si han pasado 32 acumulaciones y 
luego lo borra ptr->b_filter_ready = 0; 
ptr->filter = ptr->filter >> 5; 
Divide el acumulador entre 32 para obtener el 
promedio 
ptr->edge_time = ptr->filter; 










if (App.acelz.b_print) { Cada 250 ms se imprime a través del timer 1 
 sprintf(buffer, "@ACEL:%u,%u,%u!\r\n", 
get_intpart(App.acelx.edge_time), 
get_intpart(App.acely.edge_time), 
get_intpart(App.acelz.edge_time));     
Se envió los tres valores de los ejes en números 
enteros 
#include "drv_dht22.h" Librería del sensor ambiental 
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void DRV_DHT22_Read(void) { Permite leer el sensor ambiental 
 switch (App.dht22.sm) { Para implementar máquina de estado 
 case DHT22_IDLE: Es el estado "0" 
 if (App.dht22.b_print) { Esta activado por timer 1 cada 2 segundos 
App.dht22.b_print = 0;   
 App.dht22.sm = DHT22_START; Se encarga de cambiar al estado "START" 
DHT22_TRIS_Set(DHT22_TRIS_OUTPUT); Se encarga de cambiar la salida 
break;   
 case DHT22_START: Inicializa "START" 
LATBbits.LATB9 = 0; Se encarga de colocar a "0" la salida 
App.dht22.edge_ct = 0; 
Inicializa las variables de conteo 
 App.dht22.b_edge = 0; 
App.dht22.sm = DHT22_START_WAIT; Saltar al siguiente comando 
break;   
 case DHT22_START_WAIT: Inicializa "START_WAIT" 
 if (App.dht22.b_edge) { Timer lo coloca a "1" despues de 15 ms 
 App.dht22.b_edge = 0;   
App.dht22.sm = DHT22_LISTEN;   
dht22_buffer_idx = 0; Inicializo el buffer a "0" 
DHT22_TRIS_Set(DHT22_TRIS_INPUT); Se encarga de cambiar a entrada 
break;   
case DHT22_LISTEN:   
 if (dht22_buffer_idx >= 42) { 
Se encarga de detectar los 42 flancos del 
protocolo 
 App.dht22.b_edge_ready = 1; Se encarga de activar este "Flat" 
 if (App.dht22.b_edge_ready) {   
 App.dht22.b_edge_ready = 0;   
App.dht22.sm = DHT22_IDLE; Se encarga de resetar la máquina de estado 
 if (dht22_ack_inrange() == 0) { Se encarga de validar los datos 
 memset(dht22_onewire_buffer, 0, sizeof 
(dht22_onewire_buffer)); Inicializa el buffer y lo acumulamos de ceros 
 for (byte_ct = 0; byte_ct < 5; byte_ct++) { Permite recorrer 5 veces el contador de bytes 
for (bit_ct = 0; bit_ct < 8; bit_ct++) { Es el contador de bytes  
dht22_onewire_buffer[byte_ct] <<= 1; 
Se encarga de desplazar hacia la izquierda la 
primera vez que se reciben los datos 
bit_val = dht22_bit_inrange(byte_ct, bit_ct); Se encarga si el valor de byte vale "1" o vale "0" 
if (bit_val == '1') { 
Se van encargar cuando vale "1" aplicar un or "1" 
 dht22_onewire_buffer[byte_ct] |= 0x01; 
  } else if (bit_val == '0') { En caso contrario no hace nada  




Se encargar de sumar todos los datos anteriores 
if (checksum != dht22_onewire_buffer[4]) { Se encarga de comparar los datos anteriores 
hum_raw = ((uint16_t) 
dht22_onewire_buffer[0] << 8) | (uint16_t) 
dht22_onewire_buffer[1]; 
Se va encargar de juntar los dos datos en una 
variable de 16 bits  
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hum = (float) hum_raw / 10.0; 
La variable se divide entre 10 y se obtiene la 
humedad relativa 
temp_raw = (int16_t)(((uint16_t) 
dht22_onewire_buffer[2] << 8) | (uint16_t) 
dht22_onewire_buffer[3]); 
Se va encargar de juntar los dos datos faltantes 
en una variable de 16 bits  
temp = (float) temp_raw / 10.0; 
La variable se divide entre 10 y se obtiene la 
temperatura ambiental 
sprintf(buffer, "@AMB:%.1f,%.1f!\r\n", temp, 
hum); Se encarga de dar el formato a humedad relativa 
y a la temperatura ambiental para poder 
imprimirlas en la computadora 
 UART1_WriteBuffer((const uint8_t *) buffer, 
strlen(buffer)); 
void DRV_MOTOR_Set(void) { 
Se configura para el dispara del motor que se va 
dar cada 100 ms por timer 1 
b_motor_timeout = 0; 
motor_timeout = 100; 
 motor_sm = 1; 
void DRV_MOTOR_Tilt(void) {   
switch (motor_sm) { Para implementar maquina de estado del motor 
 case 0:   
default:   
LATBbits.LATB10 = 0; 
Se refiere a los pines de salida del puerto B 10 y 
B11 donde están conectados los micromotores se 
encuentran apagados 
LATBbits.LATB11 = 0; 
break;   
case 1:   
LATBbits.LATB10 = 1; 
Se refiere a los pines de salida del puerto B 10 y 
B11 donde están conectados los micromotores se 
encuentran apagados 
LATBbits.LATB11 = 1; 
motor_sm++;   
break;   
case 2:   
if (b_motor_timeout) {   















Acelerómetro. Se encarga de medir la aceleración física, además es un dispositivo de un 
solo grado de libertad y contiene una masa de prueba, un sistema de resorte y una 
estructura con propiedades de amortiguación [Fraden, 2010]. 
Amplificador de instrumentación. Es un amplificador que tiene dos entradas y una salida 
capaz de producir una señal de salida proporcional a la diferencia de voltajes entre sus dos 
entradas [Fraden, 2010]. 
Apnea. Es un trastorno del sueño en el cual la respiración se detiene y posteriormente 
vuelve a comenzar repetidamente. Lo sufren mayormente los adultos y los lactantes 
[García, 2013]. 
Bluetooth.  Dispositivo electrónico que permite transferir datos a diferentes dispositivos a 
través de un enlace por radiofrecuencia en la banda de 2.4 GHz de ISM. 
Convertidor análogo digital. Los convertidores análogos digitales transforman los datos 
analógicos en voltaje que sean compatibles con dispositivos de procesamiento de datos 
digitales [Fraden, 2010]. 
Electrocardiograma (ECG). El electrocardiograma es un registro sencillo y sin dolor que 
refleja la actividad eléctrica del corazón a una frecuencia denominada frecuencia cardiaca 
que se expresa en latidos por minuto o lpm, la cual es determinada por el nódulo sino 
auricular que corresponde al marcapasos natural del corazón. 
Electrodos superficiales. Es un aparato pequeño que se adhiere en la piel y se encarga 
de medir la actividad eléctrica del tejido y además se usan para captar problemas con los 
músculos y nervios.  
Filtro notch. Es un filtro que elimina una componente de frecuencia en un espectro de la 
señal de entrada, permitiendo dejar la amplitud de diferentes frecuencias sin cambios. Este 
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filtro permite eliminar algunas frecuencias de 50, 60 y 400 Hz del suministro eléctrico [Dutta 
Roy, 2001]. 
Frecuencia cardiaca. Es la cantidad de contracciones o pulsaciones del corazón por 
minuto. Por otro lado, la frecuencia cardiaca es importante para el diagnóstico y terapia 
según la anomalía de las contracciones [Kaniusas, 2012].  
Frecuencia respiratoria. Permite captar los ciclos respiratorios por minuto, los cuales 
varían según la edad. Además, permite detectar si el paciente tiene rangos normales o 
anomalías como problemas respiratorios [Kaniusas, 2012].  
Humedad relativa ambiental. Es la cantidad de agua contenida en un sólido o liquido por 
adsorción o absorción, las cuales eliminan sus propiedades químicas sin alterarlas en el 
ambiente [Wang, 2011]. 
Lenguaje de programación. Es una variedad de comandos u órdenes para desarrollar 
procesos deseados. Las instrucciones y enunciados propios varían según el lenguaje de 
programación usado. 
Microcontrolador. Es un circuito integrado que abarca un procesador digital junto a 
diversos periféricos auxiliares que facilitan el desarrollo de aplicaciones programables 
dedicadas [Angulo Usategui, 2008]. 
Procesador digital de señales. Es un circuito integrado que abarca un procesador digital 
y varios recursos complementarios que permiten el manejo digital de las señales 
analógicas del mundo real, como las imágenes y sonidos [Angulo Usategui, 2008].  
Sensor. Es un dispositivo que responde a un fenomeno físico y lo transforma en señales 
eléctricas detectables. El sensor está compuesto por componentes sensibles, un 
componente de conversión y circuitos electrónicos relacionados [Wang, 2011].   
166 
 
Sensor biomédico. Son dispositivos especiales electrónicos capaz de enviar varias 
cantidades no eléctricas en campos biomédicos a cantidades eléctricas detectables para 
la función del órgano humano [Wang, 2011]. 
Síndrome de muerte súbita de lactante (SMSL). Es el fallecimiento inesperado de una 
lactante debido a factores epidemiológicos, factores de riesgo y características 
fisiopatológicas asociadas al propio síndrome [Latorre Casto, 2014].  
Temperatura ambiental. Es un rango de uso común que permite regular los niveles de 
calor en un determinado espacio. Por otro lado, se considera una temperatura aceptable 
para el ser humano entre 23 °C y 15°C [Rubinson, 2009]. 
Temperatura corporal. Esta dada por el equilibrio de la producción del calor y la pérdida 
del calor del cuerpo humano, lo cual permite mantener los procesos biológicos activos. La 
temperatura varía según la edad, la actividad y durante el momento del día [Kaniusas, 
2012]. 
Termistor. Permite detectar la temperatura a escala absoluta mediante el cambio de su 
resistencia eléctrica, además los termistores son sensibles y estables a largo plazo 
[Fraden, 2010]. 
Unidad interfaz gráfica. Es la parte de una computadora o software, en el cual existe una 
interacción entre persona y computadora permitiendo al usuario capaz de hablar, oír, tocar 
o de entender [Galitz, 2002]. 
Variable fisiologica. Es aquel parámetro o signo vital que puede ser medida y que a su 
vez, permite regular el buen funcionamiento biológico de un ser vivo. 
 
 
